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La dégradation du contrôle postural observée avec l’âge est en partie responsable du 
problème d’équilibre chez les ainés, essentiellement pendant la marche. En effet, une perte 
progressive du tonus postural génère une démarche irrégulière, et augmente, par conséquent, le 
risque de chute [5]. L’état de santé des personnes âgées se trouve considérablement affecté après 
une chute et conduit souvent à l’hospitalisation et par la suite à l’isolement. Cela constitue une 
grande préoccupation, pour elles, pour leur entourage et la société. Le risque de chute est 
également plus important dans certaines pathologies chroniques comme la maladie de Parkinson 
et les différentes Ataxies [6, 7]. Ce risque dépend de facteurs intrinsèques liés à des problèmes de 
santé (déficience visuelle, une diminution de la mobilité des membres inférieurs, la dégradation 
proprioceptive et les troubles cognitifs [9], troubles d’origine médicamenteuse), et de facteurs 
extrinsèques liés à l’environnement (faible luminosité, conditions climatiques particulières, et les 
sols glissants ou déformables) [10]. Le sol étant un facteur de risque externe majeur, il s’avère 
crucial d’évaluer le niveau de risques de chute en fonction des propriétés physiques des sols 
(dureté, déformation, et adhérence), et en fonction de leur composition (béton, terre, parquet, 
sable, et le gravier). 
 
La première approche pour pallier les chutes consiste à intervenir en urgence pour les 
prendre en charge. Mais ceci ne réduit pas les conséquences souvent dramatiques qui en 
découlent. La deuxième approche vise à réduire la probabilité d’occurrence et idéalement les 
éliminer. Les tests classiques utilisés pour l’évaluation de l’équilibre d’une personne comme celui 
du Berg Balance Scale ou du TUG « Test de la chaise chronométré » sont subjectifs [11]. En 
revanche les mesures réalisées par les capteurs de mouvement positionnés sur le corps sont 
objectives et complètent par conséquent les tests classiques. Les tests cliniques utilisés pour 
l’évaluation des risques de chute comme le TUG soit le « Test de la chaise chronométré » ont 
récemment été améliorés par l’introduction d’instrumentations, spécialement des capteurs portés 
sur le corps (iTUG). Mais l’évaluation par le TUG instrumenté (iTUG) ne prend pas en 
considération la capacité de mesure sur des types de sols différents [12]. 
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Ce projet de recherche a donc comme objectif de développer un dispositif mécatronique 
portable qui permettra de mesurer les risques de chute lors des activités quotidiennes. Il s’agit 
d’un appareil simple d’utilisation et non invasif, équipé d’une centrale inertielle et de capteurs. Sa 
fonction principale sera d’évaluer les différents facteurs sélectionnés pour le calcul d’un risque de 
chute. À cet effet, nous présenterons, une nouvelle méthodologie d’évaluation des risques de 
chute basée sur la mesure quantitative des paramètres de la démarche en vue d’améliorer le test 
TUG instrumenté. Le dispositif de mesure proposé sera développé en considérant différents types 
de sols susceptibles d’avoir un impact sur la démarche humaine. Ainsi il est prévu que, la 
simulation d’un environnement réel de la marche améliore grandement la capacité de différencier 
les niveaux de risque par une évaluation quantitative des paramètres quantitativement les 
paramètres intrinsèques à la démarche. Ce dispositif peut aussi mesurer les paramètres 
environnementaux comme la température, l’humidité et la pression atmosphérique pour une 
meilleure évaluation au quotidien des risques de chute. La méthode privilégiée et employée dans 
ces travaux de recherche est celle de la logique floue permettant d’établir une gamme de niveaux 
de risques différentiables. L’objectif final de ce dispositif sera de transmettre, en fonction du 
temps et de manière fiable, un message tactile lorsqu’un risque est détecté, cependant cela ne sera 
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Les chutes suite à un déséquilibre de la marche, apparaissant fréquemment avec l’âge, 
constituent un réel problème de santé publique amplifié par l’augmentation nette de la population 
vieillissante [13]. Elles sont à l’origine de dommages physiques et psychologiques chez les 
personnes âgées engendrant souvent des frais considérables de prise en charge et des symptômes 
post chute à l’origine d’une sidération des automatismes acquis. Plusieurs stratégies sont mises à 
l’œuvre pour traiter ces chutes et pallier à toutes les conséquences. Ce constat souligne le besoin 
d'élaborer plutôt des moyens de prévention des chutes, idée qui a toute sa place dans ce contexte. 
Or, pour qu'un programme de prévention soit efficace, il doit prendre en considération et cibler 
les facteurs susceptibles de favoriser les chutes. On peut alors se questionner sur la performance 
des moyens utilisés pour éviter une chute. Il existe présentement quelques programmes de 
prévention qui visent à réduire les chutes chez les personnes âgées. Tinetti et coll. [14] ont 
démontré l'efficacité d'un programme de prévention, chez certains patients sujets aux chutes. 
Dans leur étude sur différents types d’interventions effectuées sur des échantillons allant de vingt 
à mille sujets, Gillespie et coll. [15] montrent que le renforcement musculaire, l'ajustement des 
médicaments et l'étude de risque dans le milieu de vie contribuent à la réduction des chutes dans 
ce groupe d'âge. 
 
1.1  PROBLÉMATIQUE 
Néanmoins, malgré les résultats prometteurs de ces programmes, peu d'entre eux sont à 
même de fournir une aide immédiate lorsqu'une personne à risque évolue dans un environnement 
non contrôlé. Les aspects préventifs de ce processus, bien que très peu abordés, demeurent la 
meilleure approche pour prendre en charge cette question. Notre intérêt s’est donc porté à la mise 
au point d'un système de prévention d'une chute, dédié aux personnes âgées lors de la marche. 
Notre objectif serait de détecter et d’anticiper à tout moment de la marche, un éventuel risque de 
chute et en avertir la personne. Nous tenterons plus précisément de valider l'hypothèse que, par 
une chaussure instrumentée, il est possible de repérer les risques pouvant causer une chute et en 
avertir efficacement l'utilisateur. 
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Les chutes sont souvent le résultat d’une interaction entre des facteurs extrinsèques en lien 
avec l’environnement physique (type de sol et conditions climatiques), et des facteurs 
intrinsèques associés à la santé de l’individu (diminution des facultés visuelles, altération de la 
mobilité des membres inférieurs, dégradation proprioceptive et dépréciation cognitive) [9]. Ces 
faits nous emmènent à étudier ces différents paramètres afin d’évaluer le risque de chute dans les 
tests cliniques et proposer une amélioration du diagnostic basée sur les tests instrumentés (iTUG). 
Le niveau de risque est basé sur types de paramètres liés au sol, la marche et les habitudes de la 
personne comme le montre la figure 1. Le système présenté dans ce projet peut être utilisé afin 
d’étalonner l’algorithme pour chaque personne dans un environnement contrôlé, et de l’adapter 
ensuite aux activités quotidiennes (ADL).  
 
Figure 1 - Description du concept de calcul du risque 
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1.2  MÉTHODOLOGIE 
Le TUG est l’un des multiples tests utilisés dans l’analyse des problèmes de l’équilibre. Il 
en existe d’autres, comme le test Tinelli [16] et le test Sit To Stand (STST) [17]. Lors du test 
TUG [18], le participant se lève d’une chaise, marche tout droit sur une distance de trois mètres, 
tourne, puis revient s’assoir. Plusieurs recherches se sont intéressées au TUG. Le premier critère 
d’évaluation du risque de chute est la durée du test : considéré comme très élevée lorsque la 
personne subit le test en dépassant la moyenne normale [19] fixée à 14 secondes (le risque est 
présent [20, 21]). En cas d’une durée supérieure à 20 secondes le risque est clairement accru 
[7,8]. L’efficacité du TUG dans la prédiction des chutes est approuvée par beaucoup de sociétés 
gériatriques dans le monde en particulier pour sa capacité à faire la distinction entre chuteurs, et 
non-chuteurs. Cependant, étant basé sur des critères subjectifs et grossiers [11, 22], ce test ne 
considère pas la variabilité des paramètres temporels pendant la démarche suivant une ligne 
droite et sa durée n’est pas suffisante pour estimer le risque. Plusieurs recherches ont suggéré 
sans compromettre sa simplicité, son amélioration, en utilisant des capteurs portés sur le corps [7, 
12, 23, 24]. Pour réduire les conséquences des chutes chez les personnes âgées, en particulier 
celles qui sont atteintes de la maladie de Parkinson (PAMP), notre équipe de recherche travaille 
sur un nouveau système pour évaluer automatiquement le risque en fonction du temps et essayer 
d’éviter des chutes accidentelles. Notre projet propose une nouvelle méthodologie d’évaluation 
en utilisant un système portable à faible coût qui confère une aide au diagnostic lors de 
l’évaluation du risque de chute par l’utilisation d’iTUG combiné à un environnement plus 
réaliste. Ce nouveau système est analysé et évalué sur différents types de sols afin de mieux 
reproduire des conditions quotidiennes, le sol étant une des plus importantes composantes qui ont 
un impact sur les paramètres de la démarche [25, 26]. Dans le nouveau système proposé, les 
signaux de la centrale inertielle (IMU) nous permettent d’estimer la variabilité des paramètres 
intrinsèques notamment la longueur de la foulée, la cadence des pas, la longueur des pas, ainsi 
que le temps de balancement des pieds. Ce dispositif peut également mesurer les paramètres 
environnementaux tels que la température, l’humidité et la pression atmosphérique. Ces 
paramètres extrinsèques représentent des perturbations supplémentaires, mais non négligeables 
pour évaluer le risque de chute. Notons aussi que l'équipe de recherche développe des solutions 
pour évaluer le risque en fonction des types de médicaments et des doses prescrites. Cela 
permettra de compléter des suivis à domicile plus performant. 
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Les travaux présentés dans ce mémoire s’articulent autour de deux volets principaux : la 
conception du système portable et la détection du risque. Le deuxième volet étudie la détection 
des risques de chute dus à la démarche. Ce risque est directement lié et est proportionnel à la 
variabilité des paramètres de la démarche. L’algorithme présenté pour détecter les anomalies de 
la démarche se base sur la technique de la logique floue. Ces méthodes sont également évaluées 
par deux expérimentations distinctes pour démontrer leur performance quant à la détection de 
grandes ou de faibles variations de la démarche.  
 
En somme, nous nous efforcerons au travers des lignes de ce mémoire d'analyser chacun de 
ces volets, pour en faire une synthèse et extraire les principales retombées. Le document est 
organisé de la manière suivante. Le premier chapitre correspond à une revue de la littérature sur 
la place du phénomène des chutes en santé publique, une description succincte du 
fonctionnement biomécanique de la marche et surtout des troubles qui sont à l’origine des chutes 
et enfin des facteurs de risque de chute et des différents tests utilisés pour explorer la marche et 
des dispositifs employés pour éviter les chutes. Le deuxième chapitre est une description des 
outils, de la méthodologie, et des stratégies expérimentales menant à la conception d’un dispositif 
d’évaluation de risques de déséquilibre lors de la marche. Le dernier chapitre constitue une 
présentation des résultats obtenus ; il est suivi d’une discussion, pour terminer par une conclusion 
et évaluation des retombées de l’étude et des perspectives futures. 
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CHAPITRE 2  
 
ÉTAT DE L’ART 
 
2.1 INTRODUCTION 
Les prévisions démographiques mondiales annoncent pour 2050, un vieillissement accéléré 
de la population mondiale âgée de 65 ans et plus, avec un taux multiplié par 5, et un nombre 
triplé de personnes âgées de 80 ans et plus [27]. Au Québec, nous nous attendons à ce que la 
proportion des 65 ans et plus double d’ici 2031 passants de 13% à 27% (Institut de Statistique du 
Québec 2003). L’âge étant un facteur de risque de chute, le vieillissement entrainera sans aucun 
doute une hausse des chutes et de leurs complications. Les blessures non intentionnelles, comme 
la fracture de la hanche, représentent un enjeu de santé publique important pour les pays 
industrialisés. Plusieurs maladies neurologiques comme le Parkinson amplifient les effets de 
l’âge sur la capacité de la personne à garder son équilibre en tout temps. Ces maladies touchent 
directement les mécanismes assurant l’action de la marche. 
 
D’après ce constat, la compréhension et l’analyse des différents facteurs de risque liés à 
l’occurrence des chutes chez les personnes âgées s’avèrent d’une grande priorité. Ces facteurs de 
risque sont directement ou indirectement liés à la démarche de la personne ainsi que son 
environnement. Raison pour laquelle il est pertinent de se rappeler le fonctionnement du patron 
moteur de la marche, dont ses cycles et sa biomécanique. La compréhension des paramètres de la 
marche permettra de bien saisir les facteurs de risque de chutes dans l’espoir d’être capable de les 
prévenir. La prévention des chutes élimine leurs conséquences et leurs séquelles souvent très 
graves sur état de santé des personnes âgées.  
 
Il existe plusieurs tests cliniques pour analyser la démarche et évaluer un éventuel risque de 
chute. Ces tests seront présentés et évalués pour arriver aux points d’amélioration possible. Nous 
allons aussi présenter dans ce chapitre, des travaux de recherche qui ont traité ce sujet tout en 
montrant les forces et faiblesses de chaque méthodologie ou et chaque dispositif. Ce prochain 
chapitre va être consacré à la revue de littérature qui va couvrir toutes les notions liées à la 
marche humaine.  
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2.2 CONTEXTE DES CHUTES 
Les chutes sont parmi les principales causes d’hospitalisation chez toutes les catégories de 
la population, en particulier les personnes âgées. Elles représentent de ce fait l’une des causes 
prépondérantes d’invalidité et de décès au Canada [28]. Les chutes occupent également le 
premier rang des causes d’hospitalisation pour blessure chez les ainés du Canada [29]. Par 
ailleurs selon le rapport II de l’agence de santé du Canada, un taux de 20 à 30% des personnes 
âgées sont victimes chaque année de chute (Agence de la santé publique du Canada, 2014). Cette 
proportion étant plus élevée chez les personnes très âgées (plus de 80 ans).  
 
Les données rapportées par plusieurs recherches indiquent que les chutes sont responsables 
de 95% de fractures de la hanche et malheureusement, 20% des ainés victimes d’une telle 
fracture décèdent l’année suivante [30, 31]. Les taux estimés de blessures liés à une chute en 
fonction du sexe sont représentés sur la figure 1. 
 
Figure 2- Taux estimés pour 1000 personnes de blessures liées à une chute par sexe, 
pour des adultes âgés de plus de 65ans (agence de la santé publique au Canada 2014)  
Il ressort clairement à partir de ces données, des taux plus élevés chez les femmes 
comparées aux hommes. Ces dernières ayant un risque plus important en rapport essentiellement, 
avec l’ostéoporose. La tendance des blessures en fonction de l’âge se trouve à la hausse avec des 
données statistiques maximales, pour les tranches d’âge situées entre 85 à 89 ans et 90 ans et plus 
(Statistique Canada 2012) avec un taux d’hospitalisation maximal illustré sur la figure 2. 
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Figure 3- Taux d’hospitalisation liés à une chute par sexe et par groupe d’âge, adultes 
de 65 ans et plus. Canada année financière 2010-2011(institut canadien d’information 
sur la santé 2010) 
L’exploration des lieux où sont survenues les chutes menant à une hospitalisation chez les 
personnes de plus de 65 ans, montre que 50% des cas de chute surviennent à domicile comme le 
montre la figure 3.  
 
Figure 4- Hospitalisation liée à une chute, par lieu de chute, adultes de 65 ans et plus 
(les données de toutes les années financières sont regroupées, institut canadien dur la 
santé 2010) 
Les chutes semblent aussi être souvent l’évènement qui précipite la transition vers les soins 
de longue durée. En effet, plus du tiers des personnes hospitalisées pour une chute envisagent à 
leur sortie, une prise en charge de longue durée. Généralement quand une personne tombe une 
fois, elle développe une certaine peur de retomber, ce qui augmente son niveau du risque de 
chute. Cette augmentation est causée par un manque de confiance en soi suite à la première 
expérience de chute. Cette situation provoque chez elles un isolement social, pouvant conduire à 
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un modèle cyclique de la détérioration de la mobilité en réduisant considérablement leurs 
activités quotidiennes. Les données de statistique Canada sur la mortalité due aux chutes pour les 
plus de 65 ans sur la période 2003-2008 font ressortir une hausse constante d’un groupe d’âge à 
un autre. 
 
Aux États-Unis, les décès accidentels ainsi que les visites aux services d’urgence dues à des 
blessures chez les personnes âgées de 65 ans et plus, ont comme étiologie principale les pertes 
d’équilibre [27]. Ces blessures leur coûtent 20 milliards de dollars par année [22]. Au moins une 
fois/année, le tiers des personnes dans cette catégorie d’âge perdent leur équilibre [22]. Les coûts 
directs de soin des blessures liées aux chutes sont estimés à 32.4 milliards de dollars par année 
d’ici 2020 [22].  
 
Ce constat nous amène à étudier les différents problèmes de la marche, de la posture et de 
l’équilibre, notamment chez les personnes âgées ou atteintes de maladies neurologiques qui 
affectent leurs mouvements et leurs réflexes. Afin de mieux cerner la problématique, nous 
présentons dans cette section quelques définitions et terminologies en relation avec la marche, les 
troubles les plus fréquents, les facteurs de risque des chutes et les tests utilisés pour analyser les 
différents paramètres de la marche.  
 
2.3 EXPLORATION DE LA MARCHE 
La marche consiste à se déplacer par mouvements successifs des jambes et des pieds sans 
quitter le sol [32]. C’est un mouvement qui caractérise l’être humain des autres créatures, et qui 
est extrêmement difficile à reproduire. En moyenne, une personne effectue entre 5000 et 15000 
pas par jour, ce qui fait entre 2 et 5 millions de pas par années [32]. 
 
La marche se définit également comme une activité alternée des membres inférieurs, 
succession de doubles appuis et appuis unilatéraux, qui permet le déplacement du corps, tout en 
assurant le maintien de son équilibre en orthostatisme (position debout immobile). C’est une 
production motrice très automatisée, qui échappe largement au contrôle conscient et qui demande 
un apprentissage dès l’enfance. Sur une activité rythmique et cyclique de fond viennent se greffer 
les modulations nécessaires à l’adaptation, à l’environnement, aux caractéristiques de la personne 
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et sa volonté. Le corps restant en permanence au contact avec le sol avec au moins un appui 
unilatéral. Dans cette partie nous allons présenter les différents cycles de la marche, les 
paramètres qui la caractérisent, ses bases physiologiques et anatomiques et finalement les 
méthodes d’analyse de la marche. 
 
2.3.1     LES CYCLES DE LA MARCHE  
D’Aristote à Étienne-Jules Marey en passant par Léonard de Vinci et Giovanni Borelli, la 
compréhension de la marche n’a cessé de passionner les chercheurs [33]. Quand une personne 
marche, elle a au moins un pied en contact avec le sol. Dans certaines phases de la marche, la 
personne peut avoir les deux pieds en même temps, en contact avec le sol. La marche peut 
paraitre simple et évidente, car la majorité des gens sont capables de l’effectuer sans y penser ou 
sans se rendre compte de son intrication (2 à 5 millions de pas par personne par année en 
moyenne [33]). Pourtant, tout être humain doit fournir énormément d’effort et de temps depuis sa 
naissance pour arriver à la maitriser et bien marcher : évènement qui prend place vers l’âge de 2 
ans [33]. 
 
La marche a suscité la curiosité et l’intérêt de plusieurs chercheurs dans plusieurs 
domaines. Différentes méthodologies sont appliquées pour définir les cycles de la marche 
humaine et l’analyser en profondeur [34]. Le modèle le plus simple comme l’illustre la figure 4, 
consiste à diviser la marche en phase de double appui quand les deux pieds sont en contact avec 
le sol et une phase de simple appui dans le cas où un seul pied touche le sol. Le cycle complet de 
la marche est fixé par rapport aux mouvements d’un seul pied, de telle sorte que le cycle 
commence quand le pied quitte le sol et finit quand le même pied retouche le sol de nouveau. Ce 
cycle complet est nommé phase de balancement ou oscillante (swing) où la foulée désigne la 
distance parcourue par le pied durant cette phase [5]. En revanche, la distance entre les points 
de contact des deux pieds pendant le double appui désigne le pas. Par ailleurs, puisque la 
marche permet le déplacement d’une personne d’un point à un autre, et du maintien de son 
équilibre, la dynamique joue également un rôle prépondérant.  
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Figure 5 - Les phases de la marche [35] 
La description d’une marche normale ou pathologique est basée sur l’analyse du cycle. Le 
cycle de marche de chaque membre inférieur comprend deux phases, l’une d’appui et l’autre 
oscillante. Il débute par le contact central du pied avec le sol et se termine lors du nouveau 
contact de ce même pied au sol. Un cycle de démarche commence par une position de double 
appui et en contient un autre après 50% de ce cycle. La phase d’appui a une durée d’environ 60% 
du cycle de démarche. 
 
La phase d’appui : Durant la phase d’appui, les muscles sont sollicités pour maintenir 
l'équilibre tandis que pendant la phase de pivotement, la jambe accélère en avant devant le 
marcheur comme un pendule double. C’est toute la phase ou le pied est en contact avec le sol. 
Son début correspond au premier contact du pied avec le sol et sa fin au décollement ou 
détachement des orteils, correspondant à une fin de contact de ce même pied avec le sol. Elle 
représente 60% de la durée du cycle de marche. Elle peut être décomposée en quatre sous 
phases : 
• La mise en charge : elle correspond à la période de double appui initial. Elle commence par 
le contact initial d’un pied (en général une attaque du talon) et se termine lorsque le pied 
opposé quitte le sol.  
• Le milieu de la phase d’appui : c’est la première moitié du simple appui. Elle permet au 
corps d’avancer au-dessus du pied en appui, et se termine quand le centre de pression est 
aligné avec l’avant du pied.  
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• La fin de la phase d’appui : c’est la deuxième moitié du simple appui. Elle se termine au 
contact du pied opposé avec le sol. Le centre de pression passe en avant du pied. 
• La préoscillation : c’est la période du double appui. Il y a un transfert du poids du corps 
vers le pied opposé qui est en phase d’appui. Le pied se prépare à la phase oscillante. 
 
La phase oscillante : c’est la période où le pied n’est plus en contact avec le sol et qui 
permet l’avancée du membre inférieur. Son début correspond à la fin de la phase d’appui c’est-à-
dire au détachement des orteils du sol et sa fin au contact initial suivant du même pied. Elle 
représente en termes de durée 40% du cycle de la marche. Elle peut être subdivisée en trois sous 
phases : 
• Le début de l’oscillation : elle débute au décollage des orteils et se termine quand le pied 
passe à côté du pied opposé. 
• Le milieu de l’oscillation : elle se termine lorsque le tibia est vertical et le pied opposé est 
toujours en appui stable. 
• La fin de l’oscillation : elle termine le cycle de la marche et prépare le prochain pied en le 
mettant en bonne position pour le contact suivant. 
 
2.3.2     LES PARAMÈTRES CARACTÉRISTIQUES DE LA MARCHE 
La marche est caractérisée par des paramètres spatio-temporels qui reflètent l’activité 
dynamique au cours de la marche. Parmi les paramètres spatiaux de la marche humaine, nous 
pouvons citer d’après la figure 5 : 
• la longueur du pas : c’est la distance séparant les deux talons lors du double appui ; 
• la longueur d’enjambée : correspondant à la succession de deux pas ; 
• l’attaque du talon : représente le début de la phase d’appui et 
• la largeur du pas : c’est la distance entre le plan sagittal du corps et la position du pied. 
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Figure 6 - Les paramètres spatiaux de la marche [36] 
De plus, nous retrouvons les paramètres temporels de la marche dont :  
• le double appui : reflété par la période ou les deux pieds sont en contact avec le sol. Cette 
phase apparait au début et à la fin de la phase d’appui ; 
• le simple appui : est la période où un seul pied est en contact avec le sol ; 
• la durée du pas : est la période de temps pour un pas mesurée à partir de l’attaque du talon ; 
• la cadence : c’est le rythme de la marche d’une personne exprimé par le nombre de pas 
effectué par minute et 
• la vitesse de marche : exprimée par le produit de la longueur moyenne du pas, par la cadence. 
2.3.3     LES BASES PHYSIOLOGIQUES ET ANATOMIQUES DE LA MARCHE 
La marche nécessite l’intégrité des voies motrices, cérébelleuses, vestibulaires et des 
afférences proprioceptives. Les voies motrices comprennent le cortex moteur, le tronc cérébral, 
les voies cérébelleuses impliquées dans les réactions d’équilibre statique et dynamique, les voies 
vestibulaires et les afférences proprioceptives qui indiquent la position des articulations et des 
membres dans l’espace. Les afférences de la face plantaire du pied sont particulièrement cruciales 
dans la marche. La marche suppose un contrôle postural dynamique où le sujet est capable de 
maintenir une position stable. Les structures assurant cette stabilisation et qui doivent être 
fonctionnelles sont le système vestibulaire, le système nociceptif, le système visuel et le système 
cérébelleux. Le déroulement de la marche peut être altéré par un quelconque dysfonctionnement 
de ces systèmes. Elle implique aussi l’activation des muscles inférieurs : ce processus implique le 
contrôle du générateur spinal de la marche, lui-même contrôlé par le système nerveux central. 
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La synthèse des centres neurologiques impliqués dans la réalisation de l’exécution motrice 
établie par Allen et Tsukahara en 1974 et reprise par J Paillard en 1982 fait l’objet d’un 
consensus en Neurologie depuis sa publication [2]. Comme le montre la figure 6, deux 
compartiments sont nécessaires à l’apparition des mouvements : le compartiment de préparation 
et le compartiment d’exécution des mouvements. 
 
2.3.4    MÉTHODES D’ANALYSE DE LA MARCHE  
Il existe trois méthodes d’étude de la marche : la plus intuitive et naturelle correspond à 
l’observation visuelle, complétée par l’analyse vidéographique. La deuxième méthode permet de 
quantifier les paramètres spatio-temporels de la marche. Plusieurs outils sont développés dans ce 
sens: on citera le chronométrage du sujet, le locomètre, la mesure des pressions plantaires basée 
sur l’utilisation de revêtements (tapis) munis de petits capteurs de pression et l’accéléromètre 
couplé à des gyroscopes pour détecter les accélérations linéaires, angulaires et les inclinaisons en 
différents points du corps. La troisième méthode appelée AQM ou Analyse Quantifiée de la 
Marche est beaucoup plus développée. Cette dernière permet une acquisition synchronisée des 
données cinématiques, cinétiques et électromyographiques du patient pendant sa marche et 
permet d’évaluer les angles articulaires, les forces de réaction du sol, les paramètres spatiaux 
temporels et les activations musculaires. 
 
2.4 INSTRUMENTS DE MESURE PORTABLES 
Outre la méthode classique et naturelle d’analyse visuelle de la marche renforcée 
récemment par la vidéographie, plusieurs travaux de recherche se sont intéressés à l’analyse de la 
marche, à la détection des phases de la marche [37, 38], et à la prévention des chutes [39]. Ces 
Figure 7 - Les compartiments nécessaires aux mouvements [2] 
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travaux ont des similitudes et des différences, mais la plupart d'entre eux utilisent des centrales 
inertielles localisées à différents points du corps pour faire l’acquisition des données. Ohtakie et 
al [40] utilisent un dispositif attaché au pied pour détecter les paramètres temporels de la marche 
et calculer l’angle de la flexion de la cheville. Le dispositif utilisé contient un accéléromètre 
unidimensionnel et un gyroscope. Malgré l’efficacité de leur méthodologie, la complexité du 
dispositif ne suscite pas son utilisation par des personnes âgées. Les prochaines sections 
permettront d'analyser les différentes technologies portables afin d'identifier les principales 
spécifications qui serviront à la conception de notre système. 
 
2.4.1     DISPOSITIFS FIXÉS SUR LA JAMBE 
Ces travaux présentent des instruments montés sur le corps, développés pour détecter des 
paramètres temporels de la marche et calculer l'angle de flexion de la cheville. Ils utilisent 
comme capteurs un accéléromètre à deux axes et un gyroscope [40]. Pour valider leurs 
résultats, les calculs de position de leur algorithme sont comparés avec les positions de 
marqueurs installés au sol. Ce protocole expérimental présente une fonctionnalité appréciable, 
mais utilise un système intrusif et complexe à installer comme le suggère le système présenté à 
la figure 8; ce système est trop complexe pour être destiné aux personnes âgées [5]. D’autres 
travaux proposent de placer des capteurs sur tout le corps pour arriver à mesurer des données 
plus précises et significatives, mais il est évident que c’est loin d’être des dispositifs portables 
utilisables facilement [27]. 
 
 
Figure 8 - Exemple de dispositif à la jambe 
[1] 
Figure 9 - Dispositif d'étude des paramètres 
de la marche [8] 
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2.4.2     DISPOSITIFS FIXÉS À LA CEINTURE 
Certaines études tentent d’enregistrer les paramètres de la marche avec des dispositifs 
d’acquisition positionnés à la ceinture [8]. Cette méthodologie peut être intéressante pour des 
applications bien particulières, car limitée en nombre de paramètres extraits [39, 41]. 
Cependant, cette technologie pourrait éventuellement être transférée à un téléphone intelligent 
qui sera largement utilisé par les personnes âgées dans les 20 à 40 prochaines années. Cela 
demeure donc une avenue potentiellement intéressante. 
 
2.4.3     DISPOSITIFS FIXÉS À LA CHAUSSURE 
Plusieurs systèmes avec des dispositifs attachés à la chaussure sont développés et équipés 
de différents types de capteurs. Plusieurs dispositifs utilisent principalement les capteurs de force 
qui donnent une très bonne détection des différentes phases de la marche [4]. Ces capteurs de 
force résistifs présentent néanmoins des inconvénients en lien avec leur consommation d’énergie 
et leur autonomie dans une application de mobilité. De plus, un tel dispositif ne peut jamais être 
totalement externe à la chaussure [42]. Pour cette raison, plusieurs travaux de recherche 
examinent de nouvelles technologies de transduction pour la mesure des points de pression dans 
une semelle. 
 
D’autres dispositifs utilisent des boitiers fixés de différentes manières à la chaussure avec 
des emplacements et positions variés. L’emplacement de fixation est important, car il affecte 
directement la qualité des données mesurées et leur accessibilité au traitement et à l’analyse. 
Certains sont fixés sur le côté [ 6 ] , d’au tres  en avant [6]  ou alors en arrière [43, 44]. Ce 
dernier représente le cas le plus fréquent, car le mouvement du talon est facilement 
détectable et fournit plusieurs informations sur les paramètres de la marche. 
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2.5 LES TESTS CLINIQUES USUELS 
2.5.1     LE TEST DE BERG 
Le test de Berg a été introduit par Berg et al. 1992. Il se base sur l’observation de 14 
mouvements de la vie quotidienne. Il concerne les personnes pour lesquelles la perte d’autonomie 
n’est pas évidente, mais le risque bien présent. Pour chaque aspect du questionnaire (annexe A) 
un score allant de 0 à 4 est attribué par le médecin gériatre ou le physiothérapeute. (0 = incapacité 
; 1 = très difficile ; 2 = assez difficile ; 3 = un peu difficile ; 4 = pas de difficultés). La cotation 
minimale de zéro point est indicatrice d’un risque sérieux de chute. Habituellement avoir un score 
<45 signifie que la personne est à risque [45]. Certains auteurs proposent ces différents niveaux 
de risque de chute [46] : 41-56 = faible risque, 21-40 = risque modéré, 0 –20 = haut niveau de 
risque. 
 
La limite principale de ce test est l’effet plafond ne permettant pas de discriminer les sujets 
ayant un meilleur équilibre. De plus, certaines cotations n'arrivent pas à différencier les individus 
d'habiletés différentes. Certains chercheurs mettent en question aussi la redondance dans les 
diverses épreuves [47]. En conséquence, des versions simplifiées du test de Berg ont été 
développées pour diminuer cet effet, ce qui réduit également le temps d'exécution. 
 
Figure 10 - Exemple de dispositif à la chaussure [4] 
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2.5.2     LE TEST DGI (DYNAMIC GAIT INDEX) 
Ce test comporte 8 exercices avec pour chacun un score gradué de 0 à 3 (0=grave 
altération, 1= altération modérée ; 2=faible altération, 3=normal). Un score inférieur à 19/24 
révèle un risque important de chute. Le DGI a montré une fiabilité élevée et s’impose devant la 
concurrence d'autres tests d'équilibre et de mobilité. Il est un outil clinique utile pour évaluer 
l'équilibre dynamique chez les personnes ambulatoires avec AVC en phase chronique [48]. 
 
Les scores totaux du DGI, administrés en utilisant les instructions publiées, ont montré une 
fiabilité modérée avec des sujets souffrant de troubles vestibulaires. Le DGI doit être utilisé avec 
prudence avec cette population, en raison de l'absence de fiabilité satisfaisante[49]. 
 
2.5.3     LE TEST DE TIMED UP AND GO (TUG) 
Ce test a été présenté en première version sans chronomètre sous le nom de « Test du lever 
de chaise de Mathias ». Par la suite, c’est Podsiadlo qui a pensé à chronométrer le test pour 
améliorer la fidélité des résultats [21]. Il est destiné principalement aux personnes âgées avec une 
santé fragile afin d’évaluer leur équilibre. Le TUG dure quelques minutes et demande la présence 
d’un professionnel de la santé, d’un espace où l’on peut marcher sur une distance de trois mètres 
et d’une chaise de hauteur entre 45 et 47 cm [21]. Ce test est très simple d’exécution, car il 
consiste à mesurer le temps que met une personne pour se lever d’une chaise, parcourir une 
distance de 2.66m (8 pieds) et retourner au fauteuil durant un temps minimal. Statistiquement ce 
test est fiable est permet de discriminer entre les chuteurs et les non-chuteurs avec une prédiction 
globale de 82% [50]. Pour le test TUG, il existe plusieurs méthodes d’évaluation pour estimer le 
risque de chute. À titre d’exemple, Podsiadlo [20] l’avait testé avec une fragile et vieille 
population pour reporter les règles suivantes : 
• T < 10 secondes : personne librement indépendante ; 
• 10 secondes < T < 20 secondes : personne indépendante capable de monter les 
escaliers et sortir toute seule et, 
• T > 30 secondes : personne dépendante dans la majorité des activités. 
D’autres chercheurs comme Bohannon proposent des temps limites selon la tranche d’âge 
avec des seuils critiques (voir plus de détails annexes A) : 
• Temps supérieur à 9.0 secondes pour des personnes âgées de 60 à 69 ans. 
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• Temps supérieur à 10.2 secondes pour des personnes âgées de 70 à 79 ans. 
• Temps supérieur à 12.7 secondes pour des personnes âgées de 80 à 99 ans. 
Pour ce test, le type de chaise (hauteur, accoudoirs) influence directement les résultats du 
test, parce qu’il est plus difficile de se lever d’une chaise basse. Une standardisation par rapport à 
la taille des personnes serait souhaitable. Tout comme les autres tests, la capacité du TUG à 
prédire le risque de chute reste modeste. 
 
2.5.4     LE TEST DE TINETTI 
Ce teste analyse l’équilibre dans différentes situations de la vie quotidienne et ne nécessite 
pas d’expérience particulière de l’examinateur ni de matériel spécifique. Il a été validé et il 
présente une spécificité et une sensibilité acceptable. L’observation est basée sur l’analyse des 
aspects statiques comportant 13 épreuves et dynamiques avec 9 épreuves. Le score 0 correspond 
une réponse normale, lorsqu’il est égal à 1 la réponse est adaptée et une valeur de 2 implique une 
réponse anormale. Ces exercices présentent des risques pour une personne âgée et l’évaluation 
des manœuvres reste subjective [51]. Les paramètres utilisés pour évaluer l’équilibre dynamique 
sont toutefois objectifs et peuvent être recueillis de manière automatique. 
 
Il est à noter que d’autres tests peuvent être utilisés tels que le Floor transfer, le 5 steps test, 
le 5 chairs stand’s, le fonctional Reach test et le tandem Stance [52, 53]. Tous ces tests dans leur 
globalité sont simples et rapides, mais ne permettent pas d’évaluer le patient dans un 
environnement changeant, ni de déterminer et de quantifier la qualité des mouvements utilisés. 
De plus, ils ne renseignent pas sur les structures responsables de la détérioration de la 
performance motrice. Une revue détaillée de ces différents tests est présentée dans [21]. 
Figure 11 - Le test de get up and go (TUG) [3] 
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L’ensemble de ces limites des tests cliniques fait émerger la nécessité de se diriger vers d’autres 
approches pour appréhender au mieux les risques de chute. Le test Tinetti a l’inconvénient de ne 
pas présenter de valeur seuil permettant de prédire le risque de chute. 
 
2.6 EFFET DE L’ÂGE SUR LES PARAMÈTRES DE LA MARCHE 
Plusieurs travaux de recherche [54, 55], ont étudié l’effet de l’âge avancé sur les 
paramètres de la marche. Les personnes âgées en bonne santé sont également concernées par les 
troubles d’équilibre. Le tableau 1 résume les résultats obtenus dans ces travaux de recherche. 
Tableau 1 - Effet de l’âge sur les paramètres de la marche [56] 
Paramètres de la marche 
Moyenne ±  
Écart type Âge Référence 
Vitesse [m/s] (bonne santé) 
1.4  Götz-Neumann (2003) 
1.25 ± 0.18 80.1 ± 16.0 Nelson et al. (1999) 
1.15 ± 0.20 70 - 79 Öberg et al. (1993) 
1.11 ± 0.19 71.1 ± 5.2 Lord et al. (1996) 
Vitesse [m/s] (facultés affaiblies) 
<1.0  Götz-Neumann (2003) 
0.97 ± 0.23 79.6 ± 5.8 Kressig et al. (2004b) 
0.82 ± 0.26 79.4 ± 8.7 Nelson et al. (1999) 
0.66 ± 0.19 82 ± 6 Maki (1997) 
Cadence [pas/min] (bonne santé) 
100 - 130  Götz-Neumann (2003) 
118.2 ± 11.9 70 - 79 Öberg et al. (1993) 
115.4 ± 11.2 71.1 ± 5.2 Lord et al. (1996) 
108.0 ± 8.2 79.0 ± 3.0 Menz et al. (2003) 
Cadence [pas/min] (facultés affaiblies) 
105.7 ± 12.7 79.6 ± 5.8 Kressig et al. (2004b) 
78.9 ± 14.3 84.4 Liu et al. (2009) 
Longueur de foulée [m] (bonne santé) 
1.4  Götz-Neumann (2003) 
1.30 ± 0.14 79.6 ± 5.8 Menz et al. (2003) 
1.15 ± 0.13 71.1 ± 5.2 Lord et al. (1996) 
1.15 ± 0.12 70 - 79 Öberg et al. (1993) 
Longueur de foulée [m] (facultés 
affaiblies) 
1.11 ± 0.18 79.6 ± 5.8 Kressig et al. (2004b) 
0.83 ± 0.16 82 ± 6 Maki (1997) 
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2.7 LES TROUBLES DE LA MARCHE 
Les troubles de la marche constituent une plainte fréquente en Neurologie, qui peut exister 
en dehors de toute pathologie comme c’est le cas lors d’un processus de vieillissement 
physiologique (marche à petits pas, chute) normal. Ces troubles ont souvent pour conséquence la 
survenue d’une chute accidentelle. Nous présenterons une classification clinique simplifiée de ces 
troubles pour aborder dans un second temps le phénomène de chute et le cas de la maladie de 
Parkinson avec sa symptomatologie très typique. Les troubles sont présentés dans le tableau ci-
dessous : 
Tableau 2 - Classification des troubles de la marche et de l’équilibre 
Marche douloureuse  Le trouble observé relève d’un mécanisme d’évitement de la douleur ou d’une véritable limitation fonctionnelle. 
Marche ataxique  
Elle peut être cérébelleuse avec une étiologie variée telle que la sclérose en 
plaques, certaines ataxies héréditaires, et les accidents vasculaires 
cérébraux. La marche ataxique est également retrouvée dans des cas de 
syndrome vestibulaire ou des cas d’atteintes de voies nociceptives. 
Marche déficitaire  C’est le cas des syndromes liés aux séquelles d’accidents vasculaires 
cérébraux ou des neuropathies périphériques. 
Marche hyper-
kinésique (grands pas) 
Elle correspond à des mouvements anormaux et s’observe sous forme de 
dystonies, avec troubles complexes de la marche et de l’équilibre. On y 
retrouve également la présence de tremblements qui peuvent être peu 
symptomatiques ou orthostatiques. 
Marche hypokinésique 
(petits pas)  
Elle représente un tiers des troubles de la marche, caractérisée par une 
diminution de la longueur du pas. C’est une marche caractéristique des 
syndromes parkinsoniens qui seront abordés ultérieurement. 
Marche psychogène  
Ils sont relativement fréquents et peuvent représenter 10% des patients 
entrant dans cette catégorie. On y retrouve la phobie de chute associée à une 
peur panique de tomber et la marche précautionneuse, ralentie, marquée par 
la recherche d’appui et le besoin d’une réassurance. Ces troubles sont 
typiques chez les sujets âgés en particulier les femmes [57].  
2.8 LA MALADIE DE PARKINSON 
La maladie de Parkinson a été décrite pour la première fois par le célèbre neurologue, 
James Parkinson en 1817 qui publiait son essai sur « la paralysie agitante » [58] ou il décrivait 
une maladie neurologique ou les patients présentaient des tremblements au repos avec apparition 




C’est la maladie dégénérative la plus fréquente après la maladie d’Alzheimer [59]. La 
prévalence de la maladie est estimée à 2% de la population des plus de 70 ans [60]. Actuellement 
il est admis que les causes sont génétiques et environnementales [61], associées à une 
dégénérescence massive des cellules du cerveau, produisant la dopamine dans la substance noire. 
La dopamine est un neurotransmetteur appartenant aux catécholamines, issu de l'acide aminé 
tyrosine. Dans le système nerveux central, elle active les récepteurs dopaminergiques post- 
synaptiques. Elle est principalement produite dans la substance noire et dans l'aire 
segmentale ventrale, qui sont situées dans le mésencéphale (partie supérieure du tronc. La 
raréfaction de la dopamine engendre des dysfonctions des circuits moteurs avec des symptômes 
moteurs incontrôlés ou tremblements, une bradykinésie ou lenteur d’exécution d’un mouvement, 
une rigidité musculaire auxquels s’ajoute l’instabilité posturale [62]. 
 
Ainsi 38% des patients Parkinsoniens sont sujets aux chutes pendant la marche, dont 13% 
avec des fractures. L’hospitalisation est requise dans 18% des cas et 3% se voient confinés à des 
fauteuils roulants [58]. La démarche hypokinésique caractéristique est généralement considérée 
comme un facteur amplifiant le risque de chute. De plus, le changement de direction provoque 
souvent une instabilité et augmente énormément le risque d’une perte d’équilibre [63]. 
 
Enfin, indépendamment des paramètres qui peuvent mener à une chute, l’évolution de la 
maladie de Parkinson entraîne inévitablement des pertes d’équilibre lors de la marche. De plus, 
les PAMP ont tendance à accélérer leurs pas afin d’éviter une chute en avant, ce qui augmente le 
risque de chute. Ce symptôme de la maladie est appelé festination. Grâce au test Berg Balance 
Scale, l’évaluation d’équilibre chez les PAMP met en évidence les réactions posturales avec 
facultés affaiblies. En contrepartie, l’évaluation de la marche dévoile des anormalités 
involontaires dans la vitesse de la  marche. Donc, il faut faire un suivi de la posture 
ambulatoire. Pour ce faire, on peut enregistrer, pour une distance donnée, le nombre de pas et le 
temps que le patient a pris pour la parcourir. On dénombre quatre méthodes ou stratégies pour 
remédier et corriger ces problèmes chez les PAMP, il s’agit de : 
• La rétroaction auditive : en mettant de la musique rythmée [64]; 
• La rétroaction visuelle : en marchant sur des rayures ou en se concentrant sur un objet fixe 
dans son environnement [64]; 
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• La rétroaction tactile : en appliquant des pressions ou vibrations sur le pied ou la hanche 
[65] et, 
• La rétroaction cognitive : en se concentrant sur une image mentale en lien avec la longueur 
de pas appropriée [65]. 
 
Ces méthodes permettraient au système nerveux central d’atteindre un niveau supérieur de 
conscience. La correction somatosensorielle rythmique permet de modifier dynamiquement les 
séquences de pas des personnes atteintes de Parkinson. Cette correction est intéressante, car elle 
permet, pour une vitesse de marche constante, de diminuer la fréquence de la foulée et par 
conséquent, d’augmenter sa longueur [66]. De plus, avec l'aide d'une méthode cognitive, il serait 
possible d'activer la kinésie paradoxale afin de réduire et même éliminer les symptômes moteurs. 
 
2.9 DÉFINITION ET ANALYSE D’UNE CHUTE 
Le terme chute est défini comme un évènement durant lequel un individu tombe sur le sol 
ou sur un autre niveau inférieur, indépendamment de sa volonté, avec ou sans perte de conscience 
[67]. Les prochains paragraphes expliquent les risques de chute afin d'identifier les éléments 
importants à considérer dans le système à concevoir dans ses travaux de recherche. 
 
2.9.1     LES FACTEURS DE RISQUE DE CHUTE 
Les chutes sont souvent multifactorielles découlant généralement de l’interaction complexe 
entre deux types majeurs de facteurs de risque : les facteurs intrinsèques liés à la personne et à 
son état physique et /ou pathologique et les facteurs de risque extrinsèques, liés à 
l’environnement incluant les éléments favorisant les trébuchements. Le tableau 3 résume 
l'ensemble des risques possibles pouvant mener à une chute. 
 
2.9.2     LES FACTEURS INTRINSÈQUES 
Les facteurs intrinsèques sont ceux qui sont liés directement au fonctionnement du corps 
humain, du système nerveux et des différents sens intervenant dans le mécanisme de la marche. 
Parmi ces facteurs on peut citer : 
• Déficiences cognitives : les déficiences cognitives affectent la capacité d’une personne 
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d’anticiper les stimuli de son milieu et de s’y adapter de manière à maintenir son équilibre 
[68]. Ces symptômes peuvent être aggravés par les effets secondaires des médicaments qui 
traitent les troubles du comportement. 
• Déficiences visuelles : elles affectent la capacité des personnes âgées de marcher en toute 
sécurité, car elles empêchent de détecter tous les dangers environnementaux et réduisent la 
capacité de maintenir l’équilibre [69]. 
• Faiblesse musculaire : L’American Geriatrics Society 2011 a rapporté que la faiblesse 
musculaire augmentait le risque majeur de chute de 4 à 5 fois. La force musculaire dépend des 
facteurs neuronaux et de la masse musculaire. La diminution de la masse musculaire liée à 
l’âge est appelée sarcopénie. L’atrophie musculaire concerne les fibres musculaires à 
contraction rapide et c’est la réaction rapide à des pertes d’équilibres et à des perturbations 
extérieures qui s’en trouve altérée [3]. La sarcopénie fait souvent partie d’un syndrome de 
fragilité globale qui s’accompagne d’une diminution de la force physique et d’un 
ralentissement de la marche. 
• Pathologies et invalidités chroniques : elles incluent essentiellement les troubles 
neurologiques comme la maladie de Parkinson, le diabète, les maladies cardiovasculaires et les 
répercussions d’un AVC. Wood et al [70] estiment à 60%, le taux de Parkinsoniens ayant au 
moins une chute par année avec un risque de fracture deux fois plus élevé [71]. À ces risques 
majeurs s’ajoute le port de chaussures inappropriées, d’ailleurs la conception de chaussures 
adéquates permet d’améliorer amplement la posture [72] et l’équilibre. 
• La prise médicamenteuse : Cadario et Scott [73] ont observé que les médicaments 
entrainant de la somnolence, des étourdissements, des effets parkinsoniens, de l’ataxie et des 
troubles de la marche augmentent le risque de chute chez les personnes âgées.  
 
2.9.3     LES FACTEURS EXTRINSÈQUES 
Les facteurs extrinsèques sont souvent liés à l’environnement de vie de la personne, nous 
citerons les tapis mal fixés, les objets trainant au sol, les animaux domestiques, le type de sol, son 
état, ou un mauvais éclairage. De plus, les conditions météorologiques peuvent accroitre le risque 
de chute. Au Canada, comme dans les pays nordiques, la température et les précipitations peuvent 
rendre les surfaces glissantes ou humides et par conséquent très dangereuses (Agence de la santé 




Tableau 3 - Facteurs de risque de chute [3] 
Facteurs intrinsèques 
Âge 
Troubles de la marche et de l’équilibre 
Antécédents de chute à l’anamnèse 
Baisse de l’acuité visuelle ou de l’audition 
Sarcopénie/fragilité 
Polyneuropathie, maladies neurologiques 
Affections articulaires des membres inférieurs 
Limitations cognitives 
Facteurs extrinsèques 
Conditions favorisant les trébuchements 
Chaussures 
Aides à la marche inappropriées 
Mauvaises conditions de luminosité et 
d’éclairage 









Les notions discutées dans ce chapitre servent d’assise pour les travaux présentés dans ce 
mémoire. En effet, ce chapitre a permis de démontrer qu’il est possible d’utiliser un dispositif 
portable capable de détecter, analyser et transmettre les données liées aux paramètres de la 
marche. Il pourra éventuellement être combiné à un algorithme qui évalue le niveau de risque de 
chute en temps réel. Ce système portable complexe permettra d'atteindre l'objectif initial de 
réduire l'occurrence et la sévérité des chutes, une fois associé à un algorithme qui évalue le 
niveau de risque en conséquence. Ainsi, une méthodologie pourrait être inspirée du test « Test de 
la chaise chronométré » (TUG) utilisant le nouveau système comme instrument de mesure 
quantitatif. 
 
La première étape de traitement de cette problématique consiste dans la compréhension du 
processus de la marche et des facteurs de risque de déséquilibre ou de chute. Ensuite, nous 
présenterons la conception mécanique et électronique de notre système ainsi que l’algorithme de 
détection des paramètres de la marche. Ce dernier devra par la suite être validé et expérimenté sur 
un échantillonnage d’individus volontaires. La finalité étant la conception d’un dispositif fiable, 
facile à porter et capable de calculer le niveau de risque en fonction des différents types de sol. Le 





 MÉTHODOLOGIE ET EXPÉRIMENTATION INITIALE 
3.1 INTRODUCTION 
Afin de pouvoir prévenir la perte d’équilibre chez les personnes âgées, il faudra adopter une 
méthodologie simple d’utilisation, mais assez efficace, dans un contexte d’utilisation à domicile 
et dans une clinique de physiothérapie. L’objectif final consiste à détecter n’importe quelle 
anomalie dans la démarche de la personne. À ce sujet, la revue littéraire du précédent chapitre 
nous a convaincus que ce système, contenant de l’instrumentation, doit être calibré pour chaque 
personne, nécessitant un protocole dans une clinique de physiothérapie.  Ainsi, ce chapitre se 
consacre à la conception du dispositif et de son évaluation initiale. 
 
En premier lieu, ce chapitre propose la conception d’un dispositif composé de deux entités. 
Une partie électronique, qui assure la mesure de différents paramètres nécessaires au calcul du 
risque de chute (soit l’instrumentation), et assure la transmission et l'enregistrement des données 
et une partie mécanique qui représente d’une part le support et la protection de la partie 
électronique, et qui permet d’autre part de fixer le dispositif adéquatement à la chaussure. 
Deuxièmement, on exploitera les données recueillies par notre dispositif pour pouvoir en déduire 
un niveau de risque correspondant à partir de la proposition d’un modèle biomécanique. 
 
Dans ce troisième chapitre, la méthodologie de conception, les choix techniques ainsi que 
l’algorithme de détection des phases de la démarche sont exposés en détail. Par la suite, pour 
calculer un niveau de risque correspondant, nous allons nous baser sur la variabilité de chacun 
des paramètres étudiés. Enfin, un modèle de pendule inverse est proposé afin de représenter la 
difficulté de l'évaluation du risque. Cela permettra de déterminer un cône dans lequel le pendule 
doit être contenu pour éviter une chute. 
 
3.2 CONCEPTION DU SYSTEME 
Les types de sol représentent un facteur important dans le calcul du risque de chute ou du 
déséquilibre, car ils affectent clairement la trajectoire du pied. Cette situation ne concerne pas 
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uniquement les personnes ayant des problèmes de santé, mais la population dans sa globalité 
[29]. Les travaux de Zampieri et al [74] et Salarian et al [12] combinent différents capteurs 
inertiels pour détecter une différence significative dans les paramètres de la marche. D’un 
premier côté, les types de sol seront utilisés afin de valider la sensibilité du système conçu dans 
ce chapitre. Les types de sol représenteront l’épreuve pour des personnes en bonne santé dont la 
variabilité des paramètres du patron moteur de la marche pourra éventuellement être associée à 
un symptôme d’une maladie affectant les fonctions motrices. 
 
D’un autre côté, l’influence du type de sol et la variabilité des paramètres temporels de la 
marche affectant directement le niveau de risque de chute n’ont toutefois pas été explorées. Pour 
pallier à cette situation, Sprager et al [75] ont utilisé un accéléromètre sur différentes surfaces 
telles que la terre, le verre, le gravier et la roche. Pour déterminer les caractéristiques de la 
marche, il était demandé à chaque participant de marcher sur le sol avec leur rythme normal. 
Plusieurs autres études ont confirmé et démontré l’importance de l’influence du type de sol sur la 
marche [12-31-32]. Ainsi, le système à concevoir doit être suffisamment précis avec une 
résolution et une exactitude adéquate pour mesurer les différences du mouvement du pied sur les 
types de sol. C'est le principal critère de conception du système présenté dans nos travaux de 
recherche. 
 
Ainsi, la conception mécanique devra permettre la mesure des variations des paramètres du 
patron moteur de la marche tout en offrant une résolution adéquate de l’instrumentation à 
l’intérieur du système. La mécanique devient donc primordiale afin de favoriser une transmission 
adéquate du phénomène physique à mesurer. 
 
Trois dispositifs pourraient être envisagés dont un collier où l’électronique serait disposée à 
l’arrière du cou, une semelle dont l’électronique est contenue à l’intérieur et un dispositif externe 
à la chaussure ou à la ceinture. Le collier électronique est particulièrement intéressant pour la 
détection des chutes. En effet, les vibrations d’un contact d’un membre avec une surface seront 
transmises des os vers la colonne vertébrale jusqu’à la capture derrière le cou. Ce dispositif serait 
cependant mieux adapté à la détection d’une chute et du calcul du niveau de l’impact associé à la 
chute. Un dispositif à la ceinture serait aussi adapté à la mesure de la chute, mais serait trop bruité 
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pour l’évaluation d’un risque. En effet, dans ce cas, le bruit serait trop élevé par rapport au signal 
à mesurer. Enfin, puisque nous voulons un dispositif réutilisable pour plusieurs clients dans une 
clinique de physiothérapie, il est préférable d’éviter la semelle. Le choix d’un dispositif externe, 
comme premier prototype, favorise le développement d’un instrument de précision. En effet, 
nous voulons éviter l’impact du couplage entre la semelle et le sol, ce qui serait inévitable avec 
une semelle. Avec cette dernière analyse, les prochaines sections vous présentent le détail de la 
conception du système incluant la mécanique et l’électronique. 
 
3.3 CONCEPTION DU SYSTÈME 
3.3.1    CONTRAINTES DE CONCEPTION MÉCANIQUE DU DISPOSITIF 
La conception mécanique d’un tel dispositif nécessite la réponse à un certain nombre de 
contraintes pour assurer sa validité et sa praticabilité. Le système à mettre en place doit être : 
•  adaptable à la majorité des modèles de chaussures standards ; 
• pouvoir contenir et protéger le système électronique ; 
• utilisable en environnement extérieur et intérieur ; 
• économique avec un temps de fabrication raisonnable ; 
• le moins invasif et intrusif possible et 
• rattachable facilement à la chaussure tout en étant non destructif. 
 
La conception de ce dispositif suscite les réponses à trois principales interrogations : 
• Le positionnement du circuit électronique dans un minimum d’espace : cet 
aspect a été résolu en disposant le circuit horizontalement. Ce dernier étant 
rectangulaire, une disposition verticale aurait donné un dispositif avec une dimension 
plus grande en hauteur, mais en même temps on ne gagne pas en largeur vu que cette 
dimension est imposée par la largeur du talon de chaussure. 
• L’adhérence de la surface de contact du dispositif avec la chaussure : ce 
paramètre a été efficacement augmenté par l’installation de petits cônes non 
destructifs pour la chaussure. Cet ajustement donne une meilleure fixation au 
dispositif, notamment quand la personne se met à marcher. Cette idée a été prise d’un 
produit commercial provenant d’une fixation pour un dispositif dédié aux coureurs.  
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• Interaction permanente du dispositif avec le sol : Une plaque mince et en même 
temps assez rigide et flexible a été rajoutée au dispositif. Cette plaque sera 
positionnée en bas du talon de la chaussure pour assurer le contact avec le sol et 
empêcher le dispositif de monter ou de se déplacer suite au mouvement du pied. Cela 
permet une transmission optimale des vibrations du sol qui pourrait éventuellement 
être utile dans la différentiation des propriétés physiques des sols (surtout en ce qui 
concerne la rigidité et le coefficient de friction). 
 
La conception a été réalisée en utilisant le logiciel de conception assistée par ordinateur 
SolidWorks. C’est l’un des plus utilisés sur le marché. La figure 14 illustre le dispositif conçu 
avec l’utilité de chaque partie. Le dispositif sera ensuite validé et fabriqué en impression 3D. 
 
3.3.2     CHOIX DU MATÉRIAU POUR LE PROTOTYPE (NATURE ET FORME) 
Le dispositif mécanique est destiné à être fixé à l'arrière du pied, plus précisément au talon 
de la chaussure afin de faciliter les mesures de vibration lors de l’impact du talon avec le sol. La 
partie mécanique est composée de 2 pièces ; la pièce principale en forme de U pour être 
rattachable au talon de la chaussure et pour être adaptée à la majorité des formes et des tailles 
standard des chaussures, aux formes et aux différents modèles (pour hommes, pour femmes). La 
deuxième pièce est le couvercle conçu pour protéger le circuit électronique pendant que 
l’utilisateur marche sur différents types de sol. Sa seule fonction est l’augmentation de la rigidité 
structurelle du boîtier. 
 
À cet égard, nous avons commencé par un premier prototype pour la pièce principale en 
utilisant le matériau ABS afin de minimiser les coûts de fabrication pour l’essai d’une première 
version. La disposition horizontale du circuit électronique a été choisie pour que notre dispositif 
soit le plus mince et le plus léger possible. Nous avons essayé d’optimiser au maximum la forme 
et la quantité de matériel de la pièce tout en rajoutant de petites goupilles (géométrie en forme de 
cône) pour augmenter l’adhérence avec la chaussure. Les caractéristiques du matériau choisi sont 
présentées dans le tableau suivant : 
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Tableau 4 – Caractéristiques du matériau du premier prototype 
Référence du modèle Propriétés 
Nom : ABS 
Type de modèle : Linéaire élastique 
isotropique 
Critère de ruine par 
défaut : 
Inconnu 
Limite de traction : 3e+007 N/m^2 
Module d’élasticité : 2e+009 N/m^2 
Coefficient de Poisson : 0.394   
Masse volumique : 1020 kg/m^3 
Module de cisaillement : 3.189e+008 N/m^2 
 
Cette pièce a été analysée avec l’outil de simulation de Solidworks pour voir s’il va résister 
à la flexion qui va être provoquée par l’accrochage du dispositif à la chaussure. Au lieu de 
calculer la force qui va s’appliquer aux deux doigts de la pièce, nous avons mesuré le 
déplacement maximal que le dispositif va subir. Pour pouvoir simuler les résultats de cette 
analyse, il faut commencer par effectuer un maillage de la pièce. Le maillage défini la précision 
de la simulation : plus il est dense avec une taille d’éléments réduits et une faible tolérance, 
meilleure sera la précision des résultats de simulation. Nous avons choisi un maillage volumique 
standard avec les caractéristiques suivantes : 
Tableau 5 – Caractéristiques du maillage 
Type de maillage Maillage volumique 
Mailleur utilisé : Maillage standard 
Transition automatique : Désactivé(e) 
Boucles automatiques de maillage : Désactivé(e) 
Points de Jacobien 4 Points 
Taille d'élément 3.7798 mm 
Tolérance 0.18899 mm 
Qualité de maillage Haute 
Nombre total de nœuds 51068 
Nombre total d'éléments 32000 
Aspect ratio maximum 300.31 
% d'éléments ayant un aspect ratio < 3 94.7 
% d'éléments ayant un aspect ratio > 10 0.0562 
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% d'éléments distordus (Jacobien) 0 
Durée de création du maillage (hh;mm;ss): 00:00:02 
Nom de l’ordinateur : DSA-P22120-R3 
 Le maillage effectué sur cette pièce avec les caractéristiques présentées est illustré par la 
figure 11. 
 
Figure 12 – Maillage de la pièce principale 
Ensuite, il faut vérifier s’il y a des zones de faiblesse ou à risque pour modifier la 
conception en conséquence. Nous avons effectué une simulation utilisant la méthode de Von 
Mises pour résoudre les équations de contraintes normales sur les surfaces de la pièce. L’analyse 
de notre premier prototype a donné les résultats du tableau 6. 
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Tableau 6 – Simulation de contraintes sur le prototype 
Nom Type Min Max 





Ce premier prototype a été imprimé en 3D, sauf que le résultat n’était pas réussi, car le 
choix de matériau n’était pas approprié. L’ABS est un matériau très élastique et donc n’a pas 
donné un dispositif capable de s’attacher à la chaussure.  
 
Une deuxième tentative s’avère nécessaire. D’abord, il faut augmenter la rigidité 
structurelle et améliorer la résistance à la flexion. Le matériau choisi cette fois est le Somos 9120 
DSM, ce matériau de prototype en polypropylène est beaucoup plus rigide que l’ABS et présente 
des propriétés très proches du polypropylène réel. Sa flexibilité en fait un choix idéal pour un 
prototype avec des pressions à emboîtement ou fait à partir de pièces assemblées. Ce matériau 
est également utile dans la création de pièces pour des applications, où les paramètres, durabilité 
et robustesse constituent des exigences essentielles (par exemple, les composantes automobiles, 
les boitiers électroniques, les produits médicaux, des grands panneaux et des pièces à 
emboîtement). L’ensemble des caractéristiques physiques de ce matériau sont présentées dans 
la fiche technique du tableau 7. 
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Tableau 7 – Caractéristiques des différents matériaux d’impression 3D 
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Ce deuxième prototype, mis à part le choix de matériau différent, a aussi une conception 
différente afin de renforcer la pièce et la rendre plus résistante aux contraintes de flexion. Le 
nouveau concept est présenté sur la figure 14 avec les dimensions et différentes vues de la pièce. 
 
Figure 13 – Schéma technique du deuxième prototype 
La deuxième tentative était plus réussie que la première, mais toujours pas satisfaisante. La 
quantité de matière était trop importante ce qui a rendu la pièce beaucoup trop rigide et pas assez 
 35 
flexible pour s’adapter aux différentes tailles de chaussures. Le coût de fabrication était aussi trop 
élevé, ce qui nous a amenés à réduire la quantité de matériel utilisé pendant l’impression 3D. Elle 
pourrait même s’avérer destructive pour la chaussure de l’utilisateur. Par contre, elle nous a 
montré tout de suite que le choix du matériau était convenable. Ainsi, il faudra optimiser 
davantage la géométrie et la structure afin d’atteindre une flexibilité optimale. Cette conception a 
été réalisée dans la troisième et dernière tentative illustrée dans la figure 14. Nous avons obtenu 
un dispositif flexible et robuste aux flexions qui répond aux différentes tailles et formes de 
chaussures. De plus, cette dernière version était suffisamment rigide pour protéger le circuit 
électronique et bien s’attacher à la chaussure. 
 
La conception de la partie mécanique a abouti à la mise au point d’un système portable, 
répondant aux exigences fixées et permettant la mesure des différents paramètres de la marche. 
Le matériau choisi qui est le Somos 9120 DSM et répond parfaitement aux exigences de notre 
dispositif et aux conditions de son utilisation. Il permet d’avoir une dureté suffisante pour 
protéger le circuit électronique, tout en étant flexible pour permettre la fixation à la chaussure et 
favoriser une transmission des signaux vers l’instrument de mesure.  
 
Une des plus grandes contraintes dans la conception mécanique était que le circuit 
électronique n’était pas encore finalisé ce qui a nécessité beaucoup de communication et 
d’ajustement en continu pour parvenir à le loger dans le boitier avec les positions des ports et 
sorties de fils de connexion. Le choix d’une batterie d’alimentation du circuit après la 
conception du boitier a également suscité le respect des dimensions fixées [76]. Le prototype 
fabriqué est présenté sur la figure 13. La conception des deux parties mécanique et électronique 
s’est conclue par la mise au point d’un système portable, répondant aux exigences fixées et 





Figure 14. Parties mécanique et électronique du dispositif 
3.3.3     PROCÉDÉ DE FABRICATION DU DISPOSITIF 
La pièce que nous avons conçue dans ces travaux de recherche serait pratiquement un défi 
de taille à usiner avec une CNC multiaxes. En effet, la complexité de la géométrie (une pièce) ne 
permet pas l’utilisation des outils d’usinage usuel. Par conséquent, la fabrication a été réalisée en 
utilisant la technologie SLA (stéréolithographie) en impression 3D. Cette technologie a 
l’avantage d’être assez précise et beaucoup moins dispendieuse que les anciens procédés de 
fabrication de prototypes semblables au nôtre.  
 
La technologie d’impression 3D avec la technologie SLA utilisée est suffisamment précise 
par rapport au coût de fabrication. Nous pouvons aussi noter que la technologie FDM (déposition 
de couches de plastique par fusion d’un fil de polymère), la plus rependue en impression 3D, 
n’est pas adaptée à ce type de produit dû au potentiel de délamination du plastique suite à 
plusieurs flexions.  
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L'imprimante 3D utilisée est l’Objet Connex 500 qui est une imprimante de partie 
multimatériaux, qui fait une projection simultanée de différents matériaux. Elle fait aussi un 
mixte plateau qui consiste à imprimer différentes pièces réalisées avec des matériaux différents 
en une seule génération (simultanément). Cette imprimante dispose d'une qualité exceptionnelle 
et une grande précision grâce aux couches de 16 microns haute résolution assurant la 




3.4 CONCEPTION ÉLECTRONIQUE DU DISPOSITIF  
Le circuit électronique est conçu pour être le plus petit possible et occuper le minimum 
d’espace. Ce circuit assure la mesure directe de certains paramètres comme la température, 
l’humidité et la pression atmosphérique et la mesure indirecte d’autres paramètres qui seront 
calculés à partir des signaux de la centrale inertielle dont la cadence des pas, la longueur de la 
foulée et le temps de balancement. La vibration du sol est mesurée à partir du signal 
d’accélération (réponse impulsionnelle du talon) afin d’évaluer ses propriétés physiques, dont sa 
déformation (mesure de la rigidité et de l’amortissement). Toutes les mesures sont rendues 
possibles grâce aux nombreux capteurs implantés sur le circuit (accéléromètre à 3 axes, 
gyroscope à 3 axes, baromètre, magnétomètre, thermomètre, capteur d’humidité). Le dispositif 
comprend également le microprocesseur qui effectue les calculs grâce à un algorithme intégré, la 
carte MicroSD pour l’enregistrement des données e t  un module Bluetooth pour le transfert des 
données à d’autres appareils sans fil (téléphone intelligent et tablette par exemple). Ce dispositif 
électronique est alimenté par une batterie Lithium Polymère (LiPo) à 400mAh, à une cellule. Le 
tableau 1 résume tous les composants du circuit ainsi que leurs références : 
Figure 15 - Imprimante 3D Connex 350 
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Tableau 8 - Les composantes du circuit électronique de notre dispositif [76] 
Index Description Composante 
1 Capteur gyroscopique 2 axes LPR510AL 
2 Capteur barométrique ASB1.200VRTNH19 
3 Module de gestion de batteries au Lithium MCP73831T-2ACI 
4 Régulateur de tension à découpage MCP1603T-330I 
5 Microcontrôleur PIC24fj256GB206 
6 Capteur magnétométrique 3 axes/ Température HMC5983 
7 Réceptacle de carte MicroSD  
8 Réceptacle MicroUSB  
9 Capteur gyroscopique 1 axe LY3100ALH 
10 Capteur d’humidité HIH-5030 
11 Module Bluetooth BTDGL 
12 Capteur d’accélération 3 axes LIS344ALHTR 
3.5 DÉTECTION DES PHASES DE LA MARCHE 
Le dispositif porté à la chaussure et connecté à la tablette via le module Bluetooth. Les 
données d’accélération mesurée sont transmises en temps réel (souple) à l’application 
d’acquisition déjà installée sur la tablette. Avant de mettre en œuvre l’algorithme sur un 
micrologiciel, nous avons évalué plusieurs possibilités avec les outils de Matlab.  
 
Puisque la démarche humaine est principalement composée de deux phases dans un cycle de 
marche (phase d’appui et phase oscillante), ces deux parties sont les principales à détecter dans 
un premier temps. D’autres phases pourraient être détectées soit à partir de ces deux phases de 
base ou bien en utilisant un deuxième dispositif attaché au deuxième pied. Pour calculer les 
positions du pied et permettre le suivi dans une scène virtuelle, notre algorithme utilise une 
double intégration qui pourrait diverger au fil du temps en considérant que l’intégration du bruit 
qui devient une quadratique en position. En effet, pour éviter toute accumulation d’erreurs au 
cours du temps, l’intégration du signal d’accélération doit être effectuée uniquement durant la 
phase de balancement du pied qui correspond à 40% du cycle de démarche. Autrement dit, la 
condition initiale de la double intégration est réinitialisée pour chaque pas à zéro. L’erreur 
(provenant du bruit et la dérive provenant de l’erreur de l’intégrale numérique) accumulée 
pourrait être évaluée en temps réel durant la phase d’appui et aussi en temps différé. Elle est en 
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effet proportionnelle à la racine carrée du temps d’intégration [11]. Vu que la dérive n’est pas 
constante, sans aucune correction, la position calculée pourrait être similaire à une fonction 
quadratique. Par la suite, la position calculée a besoin d’être calibrée puisque l’accélération 
mesurée n’est pas une mesure absolue. Cette calibration est effectuée dans la phase 
d’apprentissage où l’utilisateur fournit les données de son patron moteur de la marche à un 
algorithme d’optimisation. 
 
Notre objectif est d’identifier les quatre phases de la démarche afin d’en extraire les 
variations des paramètres. Pour y arriver, nous avons commencé par une expérience simple 
consistant à demander aux participants de marcher tout droit sur un sol neutre (béton) pour une 
distance de 10 mètres avec le dispositif proposé installé à la chaussure. Ce sol représente la 
référence absolue de l’instrument de mesure : toutes les autres mesures sont relatives à ces 
données mesurées. Par la suite, les participants ont été invités à réaliser deux types d’expérience. 
Dans la première, le sujet doit marcher avec une démarche normale dans une salle d’expérience 
pendant une période de 20 secondes. Dans la deuxième, les sujets ont été chargés de la même 
expérience, mais avec une longueur de pas plus courte et des pas plus rapides. Cette démarche 
vise à calibrer notre algorithme et évaluer s’il est capable de mesurer une variation entre la 
longueur des pas et les longueurs de l’enjambée. 
 
Il a été noté que les signaux d’accélération des axes X et Y présentent des pics répétitifs 
tout au long de la démarche. Ces pics se produisent à des moments différents pour les deux 
signaux [6]. En effet, ils représentent deux instants clés dans la démarche humaine notamment les 
moments de prise et de perte de contact du pied avec le sol. La détermination de ces deux instants 
pour chaque pas nous fournit des informations suffisantes pour l’évaluation des quatre phases de 
la démarche. L’accélération suivant l’axe Z n’est pas utilisée dans l’algorithme proposé. De ce 
fait, pour estimer les phases de la marche, jusqu’à présent, uniquement les axes X et Y de 
l’accéléromètre sont utilisés par l’algorithme et donnent respectivement les mesures ax et ay 
comme le montre la figure 15. 
 
En premier lieu, afin de détecter les pics des signaux d’accélération ax et ay, de nombreux 
filtres successifs ont été appliqués sur chaque signal d’accélération. Cette opération est nécessaire 
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pour réduire le bruit dans le signal brut et délimiter les différentes phases de la démarche. Ces 
filtres sont inspirés d’un algorithme de détection de pics utilisé dans le traitement du signal d’un 
électrocardiogramme (ECG) comme le montre [12]. D’après la figure 16, une fenêtre glissante de 
0.25 seconde est utilisée pour trouver la valeur maximale où la position temporelle est mémorisée 
en mémoire. Ces positions des pics sont montrées dans figure 17b et 17c.  
 
Le temps associé à chaque pic du signal d’accélération définit le début et la fin des deux 
phases de la démarche, la phase d’appui ainsi que la phase oscillante. Plus particulièrement, la 
détermination de l’instant du pic sur l’axe X détermine l’évènement de décollage du pied du sol. 
L’autre signal Y est utilisé pour trouver l’évènement de pose du talon comme le montre la figure 
2. Pour améliorer la robustesse de l’algorithme, deux conditions supplémentaires ont été 
ajoutées : premièrement, aucun pic ne
 
sera détecté dans le signal ay avant la détection d'un pic 
dans le signal ax et deuxièmement, le nombre des pics de l’axe ax et ay doivent être égaux. 
Connaissant le pourcentage du cycle de la marche associé à chaque phase, il est possible 
d’estimer, à l’intérieur d’une fenêtre temporelle, l’intervalle de temps de chaque phase. Par la 
suite, l’intégration est appliquée dans l’intervalle de temps défini par les pics détectés sur les axes 
X et Y qui correspondent à la phase de balancement du pied. La fonction d’intégration utilise une 
méthode trapézoïdale comme décrite dans [13], cette méthode est basée sur l’interpolation 
linéaire de f(x) à x = a et de x = b. f(x) peut être approximée par : 
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L’erreur de la méthode trapézoïdale est la différence entre la valeur de l’intégral et le 
résultat numérique. Nous avons effectué des modifications pour imposer des conditions initiales 
et finales telles que : remettre à zéro la position et la vitesse durant la phase d’appui et remettre la 
vitesse à zéro suite à la pose du talon. En utilisant ces conditions, on considère une position 
statique du pied pendant la phase d’appui. En d'autres termes, ces conditions sont valides quand 
le pied est collé sur la surface du sol (sans glissement). La position du pied est estimée durant la 
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phase oscillante puis calculée et corrigée pendant la phase de pose du talon. Un tel algorithme a 
été récemment présenté dans [14] et [15]. Finalement, la position est déterminée par l’équation de 
la droite entre deux points de mesure qui peut être simulée à sa pente comme l’illustre la figure 
15 : 
p = ω − ω
t − t
  (3) 
Afin d’augmenter la précision de l’intégration, les erreurs provenant du bruit et de la dérive 
peuvent être minimisées par un recalibrage périodique en utilisant la phase d’appui (position 
statique du pied) pour estimer l’amplitude du bruit et calculer le niveau de dérive. L’effet du bruit 
est réduit en utilisant un filtre gaussien adaptatif ou un observateur d’états de Kalman. Le niveau 
de dérive est une valeur constante soustraite de l’accélération brute. La première intégration nous 
donne la vitesse et les quatre phases de la démarche comme le montre la figure 17d. Cette 
détection des phases de la démarche a été présentée dans certaines recherches, mais en utilisant 
des résistances de détection de force situées en dessous du pied [16]. En effectuant une deuxième 
intégration, nous pouvons obtenir la position du pied. 
Figure 16 - Méthode d'intégration du signal 
La détection des phases de la démarche pourrait être mise en œuvre en utilisant un modèle 
statistique. Le modèle utilisé est composé de six paramètres (Fi) calculés à partir du signal 
d’accélération : l’écart type, la moyenne, le kurtosis, l’asymétrie, l’énergie et la variance. Ces 
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paramètres, sélectionnés dans l’algorithme proposé, dépendent des phases de la marche à 
différentier comme suggérées dans [17] et [18]. Le modèle statistique donne un niveau L calculé 
à travers la somme pondérée des N paramètres Fi par un coefficient Wi afin de détecter la phase 
de la démarche actuelle :  
! ="#$ % &$ (4) 
Le facteur Wi est optimisé pour chaque utilisateur dans la phase d’apprentissage avant 
d’effectuer l’expérience. Comme le montre la figure 17d, quatre phases de la démarche pour 
chaque pas peuvent être différenciées en utilisant ce modèle statistique. La différentiation en 
temps réel des phases de la démarche pourrait donc être exécutée à l’aide de trois seuils calculés 
en utilisant la moitié de la distance minimale entre chacune des courbes. Cet algorithme appliqué 
en temps réel donne les intervalles de phase de la démarche représentés sur la figure 17d. Il serait 
éventuellement possible d’utiliser un algorithme d’intelligence artificielle comme les réseaux de 
neurones ou les HMM afin de compléter cette détection. Cependant, cela n’est pas un des 
objectifs du présent ouvrage. 
 
Figure 17 - Processus de détection des phases de la marche 
Pour pouvoir utiliser les paramètres sélectionnés dans le calcul du risque de chute, notre 
algorithme devrait être en mesure de détecter, calculer et estimer leurs variabilités respectives 
après chaque pas par rapport à une référence.  
 
Comme nous l’avons mentionné précédemment, les données de la centrale inertielle de 
notre circuit électrique permettent de mesurer le déplacement du pied. Le signal brut de 
l’accélération est traité par une suite de filtres afin de pouvoir l’exploiter et extraire les 
informations pertinentes. L’algorithme a été développé en premier lieu sur le logiciel Matlab pour 
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pouvoir visualiser facilement les signaux, optimiser leur traitement et effectuer les tests 
nécessaires pour la calibration. Par la suite, il fallait le transférer en langage JAVA et ANSI C 
pour être en mesure de le faire fonctionner sur des plateformes mobiles (fonctionnant dans un 





Figure 18 - Processus de traitement des signaux d’accélération [34] 
 
Notre algorithme fonctionne selon les étapes suivantes : 
1) récupération des données de l’accéléromètre ; 
2) filtration du signal d’accélération ; 
3) détection des moments clés repérés grâce à des pics d’accélération brusque ; 
4) estimation pour chaque pas complet, des différents paramètres de la marche ; 
5) calcul d’une moyenne de référence suite aux six premiers pas effectués ; 
 44 
6) calcul de la variabilité par rapport à la moyenne de référence et 
7) affichage de la variabilité de chaque paramètre, suite à chaque pas. 
 
Après que le signal d’accélération subit tout ce traitement, les phases de la marche sont 
détectées afin de calculer les variations des paramètres de la marche, qui sont les entrées du 
calcul du risque de chute. 
 
3.6 VARIABILITÉ DES PARAMÈTRES DE LA MARCHE 
La marche humaine peut être affectée par plusieurs facteurs intrinsèques (état 
physiologique ainsi que l’état de santé de la personne) et extrinsèques (en relation avec 
l’environnement dans lequel se déplace la personne). Une personne avec des problèmes de santé 
aura un grand risque de déséquilibre même si l’environnement est très favorable pour marcher en 
sécurité. De même, quand l’environnement est dangereux, la personne qu’elle soit en bonne santé 
ou pas, le risque a tendance à augmenter. Donc, on pourrait affirmer que les deux catégories de 
paramètres ont la même importance dans l’estimation du risque de chute. 
 
Dans notre démarche, nous avons prévu l’acquisition des principaux paramètres pour 
pouvoir estimer le niveau du risque. Nous avions également prévu de rajouter à partir d’une base 
de données l’historique médical de la personne. Ce dernier fournira le maximum d’informations 
utiles à l’algorithme afin d’optimiser ses calculs et sa précision. À ce stade des travaux de 
recherche, cette tentative s’est avérée vaine, car nous n’avons pas réussi à exploiter tous les 
paramètres environnementaux ainsi que l’historique médical de la personne en raison d’une 
fonctionnalité déficiente des capteurs de température, de pression et d’altitude sur le circuit 
imprimé, n‘ont pas été complètement intégrés. Dans le cadre de cette recherche, l’historique 
médical aurait été un paramètre sans impact puisque nos participants sont tous des jeunes en 
bonne santé, dans un environnement contrôlé. Son intérêt aurait toutefois sa place dans une 
population de sujets âgés ou patients avec troubles neurologiques. 
 
Enfin, notre calcul du risque sera donc basé uniquement sur trois paramètres intrinsèques de 
la marche humaine notamment la variabilité de la durée de balancement du pied, la variabilité de 
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la durée de pose du pied ainsi que la variabilité de la durée d’un pas complet. Il s’agit des 
paramètres les plus significatifs et mesurables pour l’équilibre de la personne. Le calcul de cette 
variabilité se réalise toujours par rapport à une référence, qui peut être la moyenne de plusieurs 
pas sur un sol régulier dans des conditions idéales, quand la personne marche normalement. Cette 
approche est basée sur le fait que ces paramètres varient considérablement d’une personne à une 
autre. Il ne s’agit pas d’une variation aléatoire puisqu’elle est liée à la taille, au poids, à l’âge, au 
sexe et à plusieurs autres facteurs physionomiques. 
Tableau 9 - Impact des variabilités sur le risque de chute 
Les paramètres de la marche n’ont pas la même moyenne normale pour chaque personne : 
ils changent selon le sexe, l’âge et le poids et la posture. Raison pour laquelle, il est plus 
intéressant de détecter la variation temporelle de ces paramètres, et ce, de manière individuelle. 
Cette variabilité est calculée par rapport à la valeur moyenne normale de chaque participant, qui 
est estimée par une calibration des mesures durant sa normale démarche sur le béton. La mesure 
de la variabilité de la longueur de la foulée et du temps de balancement du pied nous a permis 
d’identifier les irrégularités dans le rythme de la marche. Chaque variabilité des paramètres est 
calculée par rapport à la valeur moyenne de chaque paramètre pour chaque cycle de marche. Elle 
est considérée comme anormale quand elle dépasse ±10% selon [77]. 
 
Notre analyse des paramètres de la marche vise donc leurs variations temporelles 
indépendamment de leurs valeurs fixes à un temps précis. Les paramètres considérés dans la 
conception de notre modèle sont les suivants : 
• La cadence des pas : est un paramètre qui est très similaire à la vitesse de l a  
marche, mais beaucoup plus facile à extraire et à mesurer. Elle est généralement calculée 
en pas par minute. La cadence normale pour des personnes normales est estimée à 
101,8 pas/min [77]. Elle varie d’une personne à une autre avec un intervalle de variation 
entre [93,8 - 109,1 pas/min]. Il est considéré qu'une unité de 10 pas/min de baisse de la 
Paramètres de la marche Impact sur le risque Références 
Variabilité de la longueur de la foulée ↑ Maki (1997) 
Variabilité de la cadence ↑ Maki (1997) 
Variabilité du temps de balancement du pied ↑ Hausdorff et al. (2001) 
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cadence par rapport à la normale est suffisante pour augmenter le niveau de risque. Le 
risque de chute est présent chaque fois que la cadence diminue ou augmente par rapport à la 
cadence moyenne normale. Il demeure toutefois plus élevé dans le cas d’une baisse. 
• La variabilité de la longueur de la foulée : est choisie pour détecter les anomalies 
dans le rythme de la marche qui peuvent être dues à différents facteurs environnementaux 
et physiques (température et fatigue). La longueur de la foulée change aussi d'une 
personne à une autre, mais la variabilité reste constante et constitue une référence fiable 
pour détecter une éventuelle anomalie dans la démarche. La variabilité de la longueur de 
la foulée s’étend de [2,48 à 5,56%] avec une normalité à 3,6%. Toute variation évaluée à 
10% d'augmentation constitue un marqueur de risque [56] .  
• Le temps de balancement du pied : dépends aussi de la personne, mais c'est sa 
variabilité qui est importante pour détecter les irrégularités de la démarche. La variabilité 
moyenne (normale) du temps de balancement du pied (swing) est de 5,17% [ 7 7 ]  
avec un intervalle de variation de [2,85 à 7,62%]. Le même
 pourcentage (10%) que la 
variation de la longueur de la foulée est considéré comme indicateur suffisant de risque 
de chute.  
  
3.7 MÉTHODOLOGIE EXPÉRIMENTALE 
Le protocole expérimental comprend 3 parties ; la première consiste à effectuer le « Test de 
la chaise chronométré » (TUG) qui est parmi les tests les plus utilisés en milieu médical pour 
évaluer l’équilibre et le risque de chute durant la marche. Ceci permettra d’obtenir un étalon pour 
l’instrument de mesure. La deuxième est le suivi du mouvement des pieds lors de la marche grâce 
au système de caméras. Dans la troisième et dernière partie, on utilise le dispositif électronique 
décrit plus haut qui acquiert les données quand la personne marche. Toutes ces expériences seront 
faites à quatre reprises par la même personne, mais sur des sols différents afin d’étudier leurs 
impacts sur la démarche ainsi que la capacité à maintenir son équilibre.  
 
Notre étude implique 10 participants en bonne santé (âgés entre 18 et 27 ans, 7 hommes et 
3 femmes). Ce sont des étudiants de l’UQAC, ne souffrant d’aucune anomalie au niveau de la 
démarche et indemne de toute autre pathologie. Ce groupe permettra d’évaluer la sensibilité de 
l’instrument à détecter des variations de paramètres sur les types de sol. Cette première étape est 
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très importante avant d’effectuer des évaluations sur des populations cibles dont les 
Parkinsoniens et les Ataxies. 
 
3.7.1     APPROBATION D’ÉTIQUE 
Une demande d’éthique a aussi été octroyée pour faire les expérimentations dans notre 
laboratoire. Tous les sujets ont été informés sur les protocoles expérimentaux et ont donné avant 
leur participation, un consentement écrit libre et éclairé (voir approbation en annexe). Sans la 
signature du consentement écrit, un participant ne peut pas effectuer l’expérience. 
 
3.7.2     ÉTAPES DE L’ÉVALUATION DE LA MARCHE 
Cette expérimentation est inspirée du test « Test de la chaise chronométré » qui constitue en 
exploration clinique, un moyen d’évaluation de la marche et de l’équilibre basé sur le calcul de 
temps nécessaire pour réaliser des tâches précises, évalués sur un score allant de 1 à 5. Le TUG 
est un test effectué uniquement sur un type standard de sol non déformable. Dans notre cas, 
l’intérêt de faire cette expérience est d’extraire les données de mesure pour les différents 
paramètres considérés afin d’aboutir au calcul du risque de chute. Chaque personne effectue au 
total dix va-et-vient, dont deux va-et-vient sur chacun des cinq types de sol (béton, gravier, 
sable, sol mou et parqué).  
 
3.7.3     DÉROULEMENT DE L’EXPÉRIMENTATION 
L’expérimentation se déroule comme suit : 
1) le participant attache le dispositif de mesure au talon de sa chaussure ; 
2) il se lève de sa chaise et commence à marcher au signal donné par le chercheur ;  
3) une fois arrivé au bout, il fait demi-tour pour revenir à sa position de départ ; 
4) une fois revenu il s’assoie sur la chaise et 
5) le participant refait la même expérience en marchant sur les quatre autres sols.  
 
L’analyse de cette phase nous permettra d’évaluer le risque quand la personne se lève et 




3.7.4     LE SYSTÈME 3D DE DÉTECTION DE MOUVEMENT  
Afin de calibrer la position donnée par l’accéléromètre et notre algorithme, le système 
utilisé est un Optitrack de Natural Point. Le système utilisé est composé de 8 caméras infrarouges 
à 100fps qui enregistrent le mouvement des marqueurs de 11mm de diamètre placés sur le pied 
du participant. Les données d’acquisition de ce système servent comme référence aux différentes 
mesures provenant de notre système.  
 
Figure 19 - Caméras 
Les caractéristiques des caméras sont les suivants :  
• 46° de champ de vision ; 
• connexion à l’ordinateur via un câble USB ; 
• une résolution de 0.3 MP ; 
• une fréquence de 100 FPS ; 
• une précision submillimétrique ; 
• un temps de latence de 10 ms et 
• 26 IR LEDs. 
 
Des marqueurs réfléchissants passifs sont situés dans des positions spécifiques sur la jambe 
et le pied afin de suivre sa trajectoire. Durant l’expérimentation le système de détection des 
mouvements est utilisé comme moyen de comparaison entre les phases de la marche vues par les 
caméras et ceux détectés par notre dispositif électronique de mesure. Idéalement, pour qu’un 
marqueur soit bien détecté, il faut qu’il soit toujours dans le champ de vision d’au moins deux 
caméras. L’espace ou le volume de détection est défini en faisant la calibration (triangulation 3D) 




La mise en place et la calibration des caméras ont été faites de la façon la plus optimale 
pour couvrir le maximum d’espace. Malgré cette optimisation, les derniers pas aux extrémités des 
couloirs (béton et sable) sont restés en dehors des champs de caméras à cinq mètres, mais 
demeurent dans le couloir de trois mètres du TUG classique. Le système de caméras permet de 
suivre plusieurs points sur le corps, sauf que, dans notre expérience, nous nous intéressons 
davantage au mouvement du pied. Les données acquises par ce système pour le même participant 





Figure 20. Matériel de l’iTUG 
Figure 21 - Suivi de la trajectoire du pied 
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Les résultats obtenus montrent un décalage entre les quatre trajectoires du pied de la même 
personne marchant sur les différents types de sols. Ce décalage est mesuré par plusieurs 
paramètres de la marche notamment la durée de la phase de balancement du pied, la longueur des 
pas ainsi que la durée de la phase de pose du pied au sol. Ceci mène à la conclusion que la 
démarche d’une même personne peut être influencée par la nature du sol comme le montre la 
figure 23. 
 
L’analyse des données des caméras pour les différents participants aboutit à la même 
conclusion que celle obtenue avec le test TUG. En effet, le degré de difficulté varie d’une 
personne à une autre et d’un sol à un autre. De plus, la façon de marcher varie considérablement 
d’un participant à un autre. Ce raisonnement explique la raison pour laquelle, les chercheurs ont 
fixé pour chaque paramètre de la marche, des intervalles de valeurs de variabilité où la variation 
est considérée comme normale. En dehors de ces intervalles, on peut dire que la démarche de la 
personne présente des irrégularités qui peuvent affecter le risque de chute. Cela nous donne un 
point de départ pour concevoir l’algorithme de logique floue. Cependant, avec de débuter avec 
cet algorithme, il est pertinent d’étudier un modèle dynamique pour comprendre quels sont les 
paramètres du modèle qui influence le risque de chute. Cette étude pourrait éventuellement nous 
aider à améliorer la robustesse de l’évaluation du risque. 
 
3.7.5     CONFIGURATION DE L’ENVIRONNEMENT D’EXPÉRIMENTATION : LES 
SOLS UTILISÉS 
Le montage expérimental a été fabriqué sur mesure au laboratoire LAIMI de l’UQAC, il 
fait 5×4 mètres ce qui donne des couloirs de 5×1 mètre pour chaque type de sol. Le choix de ces 
dimensions est basé sur les exigences de la marche humaine. La longueur de cinq mètres est fixée 
dans l’objectif d’exploiter au maximum l’espace au laboratoire et avoir une distance suffisante 
pour avoir plusieurs pas, quelle que soit la longueur de pas de la personne. Il est entièrement en 
bois et les matériaux des différents types de sols sont naturels se rapprochant intégralement de 
situations réelles. Le plancher est installé avec le système de capture de mouvement et prêt à être 
utilisé pour les expériences. Comme moyen de vérification et comparaison, durant toute 
l’expérience la personne portera des marqueurs infrarouges placés principalement sur le pied et 
la jambe pour permettre au système de capture de mouvement de détecter la trajectoire du pied 
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tout au long de l’épreuve. Ce système nous permet aussi de vérifier des paramètres importants de 
la marche, dont les angles articulaires, la vitesse de la marche et la longueur de la foulée. 
 
Il existe plusieurs techniques liées à l’intelligence artificielle comme l’apprentissage 
automatique (réseau de neurones), la métaeuristique (algorithmes génétiques), l’architecture 
cognitive, et la logique floue. Chacune de ces méthodes à des avantages et des inconvénients si 
nous les comparons aux autres, et elles performent à des niveaux différents dans certaines 
applications par rapport à d’autres. Le choix de la logique floue, dans notre projet, est basé sur 
l’efficacité en premier lieu, car c’est une technique capable de mener à terme les objectifs fixés. 
En deuxième lieu, la simplicité et la facilité de mise en œuvre de cette méthode la différencient 
des autres. Ces avantages sont particulièrement importants dans ce projet puisque les calculs 
vont être effectués par le microcontrôleur qui a des capacités limitées en vitesse de calcul et en 
mémoire. De plus, avec les réseaux de neurones nous ne pouvons pas avoir un modèle pour le 
calcul du risque contrairement à la logique floue. 
 
3.7.6     TEST DE LA CHAISE CHRONOMÉTRÉ (TUG) POUR L’ÉVALUATION DU 
RISQUE 
Pour évaluer les paramètres de la marche, le TUG a été appliqué à l’ensemble de la 
population étudiée (n=10) et réalisé sur quatre types de sols (béton, tapis, roche, sable) dans le but 
d’identifier toute implication de la nature du sol sur les paramètres de la marche et le niveau de 
Figure 22. Disposition des caméras sur le plancher 
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risque de chute. Le test TUG a été effectué quatre fois pour chaque participant et sur chaque type 
de sol, commençant par le béton suivi par le tapis, le gravier et finissant par le sable. Cet ordre a 
été un choix lié à l’installation du plancher. Les résultats obtenus sont présentés sur la figure 21, 
illustrant le temps nécessaire pour accomplir le test TUG classique, sur chaque type de sol et pour 
chaque participant.  
 
Figure 23 - Résultats du test TUG sur différents types de sol 
Les données obtenues montrent que tous les participants ont réalisé leurs meilleurs temps 
(9.2 secondes en moyenne) sur le béton, considéré dans notre expérimentation comme le sol de 
référence ou le plus sécuritaire (risque de chute le plus faible). En revanche, ils ont passé un 
temps plus long pour parcourir la même distance sur les autres types de sols. Le temps le plus 
long (11.15s en moyenne) a été enregistré sur la surface de sable. On rappelle que ce test est fait 
pour des personnes âgées ou avec des problèmes d’équilibre, raison pour laquelle nous avons 
utilisé différents types de sols pour servir d’éléments perturbateurs à leur démarche. Cette 
perturbation nous permet de calibrer notre instrument de mesure et de tester sa sensibilité. Le test 
clinique TUG sur le béton nous sert principalement comme référence absolue pour calibrer nos 




Figure 24 - Temps réalisé par les participants sur différents types de sols 
Le résultat d’ANOVA est signalé comme une statistique -F- avec ses degrés de liberté (n-
1=3) associés et la valeur P. Étant donné que l’hypothèse nulle est rejetée si F> Fcritique à un 
niveau de signification 0.05 le test de statistique F calculé dans notre recherche est : F=6.41 ce 
qui est supérieur à Fcritque=2.82. Une analyse de variance (ANOVA) à sens unique a été effectuée 
dans le but de comparer la durée du TUG effectuée par tous les participants sur le béton, le tapis, 
le sable et le gravier. Cette analyse de variance, dans la figure 22, mène à la conclusion qu’il y a 
un effet significatif lié aux types de sols et la durée du TUG (F (3.44) =6.41, p=0.0011<0.05).  
 
3.7.7     MODÉLISATION DE LA POSTURE EN ÉQUILIBRE PENDANT LA MARCHE 
Pour modéliser la dynamique de marche humaine pouvant être liée à un risque de chute, il 
faut faire des hypothèses simplificatrices sur le modèle mécanique du corps humain. Ce dernier 
est tellement complexe qu’il faut le modéliser simplement pour être calculé dans un 
microprocesseur. En effet, la dynamique de la marche fait intervenir plusieurs muscles et 
articulations dans le mouvement de la marche qui seront simplifiés dans le modèle suggéré.  
 
Pour y arriver, on va considérer que le corps humain est composé principalement d’une 
masse en haut du corps (tête et torse), une deuxième masse qui représente le bas du corps (jambe 
et pied). Entre les deux, on va considérer une liaison articulaire de type pivot entre le haut et le 
bas du corps situé à la hanche. Le torse, la jambe ainsi que le pied sont tous modélisés par des 
tiges rigides encastrées entre elles. La figure 1 explique le modèle cinématique du corps humain 
qu’on va utiliser. 
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Figure 25 - Modélisation du corps humain 
Si on applique la loi du mouvement de Newton au point d’articulation de la hanche, on 
trouve : 
-&! = '(, (5) 
où :   
I : Le moment d’inertie ( : L’accélération angulaire, donc : 
'  ) % *  ) % * 






Ainsi, (5) devient : 
& % +*  * % cos  /
  ) % *  ) % *
 % ( (6) 
Si on considère que la force de réaction du sol est notre entrée à la dynamique de la marche, 
qui est en fonction de l’angle β d’application de cette force. La sortie de notre modèle est la 
vitesse angulaire du haut du corps ω(t), exprimée par : 
0	1	12 = 30 10 06 % 3		6 + 7




Après la résolution de ce système en utilisant la transformée de Laplace inverse, on obtient 
l’équation de la sortie ω(t) : 
:;
 = :< − & % 8* + *) % * +) % * % cos − /
 % ; (8) 
Si on veut qu’à tout instant τ, ω(t) soit toujours proche de 0, il faut que la force soit égale à : 
& = :<= % 1+>?@A>@@B?%>?@AB@%>@@ % cos − /

	 (9) 
On voit très bien que la force est une constante à chaque instant τ, et qu’elle dépend des 
paramètres physiques de la personne. La force s’oppose à :0 qui est la vitesse angulaire à τ-1 qui 
tend toujours à pousser le haut du corps vert l’avant ou l’arrière dépendamment de son sens, et 
donc faire chuter la personne. La force augmente aussi avec la durée de la phase de balancement 
du pied (swing). Ainsi, pour demeurer en équilibre, il faut une force suffisante, mais aussi un 
angle maximum βmax à ne pas dépasser. Cet angle maximum représente un cône limite dont son 
dépassement pourrait mener à une chute. La vitesse angulaire du balancement de la masse m1 
devient aussi un paramètre à surveiller puisqu’une vitesse angulaire trop élevée pourrait ne pas 
être compensée par la force appliquée au pied. Cependant, notre dispositif ne permet pas la 
mesure de la force appliquée au sol. Il sera donc pertinent, dans des travaux futurs, d’évaluer ces 
paramètres dans le calcul du risque de chute. 
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3.8     CONCLUSION 
D’une manière générale, ce troisième chapitre expose la méthodologie et les résultats 
initiaux du système proposé dans ce projet de recherche. D’une part, nous avons présenté la 
conception mécanique et la conception électronique du dispositif proposé pour le test iTUG ainsi 
que l’algorithme de traitement des signaux d’accélération. Cet algorithme nous permet de 
détecter les principales phases de la démarche à travers le calcul des variabilités de ses différents 
paramètres. Cela nous a aussi permis de démontrer qu’il est possible de détecter assez facilement 
différents gestes du pied qui pourrait être utile dans l’analyse du comportement de la personne. 
D’autre part, nous introduisons le système 3D de détection de mouvement afin de calibrer la 
position obtenue par l’intégration de l’accélération ainsi que la configuration de l’environnement 
et finalement, le déroulement de l’expérimentation pour le test de la chaise chronométrée.  
 
La conception de ce nouveau système a fourni des résultats concluants et répond à la 
majorité des critères et des exigences de notre application. Le protocole expérimental a été conçu 
dans la perspective d’évaluer un niveau de risque de chute pendant la démarche. L’utilisation de 
plusieurs types de sols a pour but de provoquer des irrégularités dans la démarche pour calibrer et 
valider l’algorithme du calcul de risque. Le prochain chapitre discutera du développement de cet 




CALCUL DU RISQUE DE CHUTE 
 
4.1 INTRODUCTION 
Le calcul de niveau de risque est utilisé dans plusieurs domaines et de nombreuses 
applications. Par exemple, il joue le rôle d’indicateur pour le suivi et l’entretien du système 
analysé. Les algorithmes utilisés dans ce genre d’applications utilisent les différentes techniques 
d’intelligence artificielle, notamment la logique floue et les réseaux de neurones. 
 
Plusieurs techniques liées à l’intelligence artificielle comme l’apprentissage automatique 
(réseau de neurones), la métaheuristique (algorithmes génétiques), l’architecture cognitive, ainsi 
que la logique floue peuvent être utilisés. Chacune de ces méthodes à son lot d’avantages et 
d’inconvénients qui lui sont spécifiques. Le choix de la logique floue, dans notre projet, est basé 
sur son efficacité et sa simplicité. Le concept de cet algorithme sera détaillé dans les sections 
ultérieures. En ce qui concerne notre cas de figure, le calcul du niveau de risque de chute est la 
finalité de ce travail de recherche, la logique floue serait la technique de calcul de ce risque. Nous 
avons développé un modèle qui prend en considération plusieurs paramètres intrinsèques et 
extrinsèques de la marche pour avoie le niveau de risque en conséquence. 
 
Dans ce quatrième chapitre, la méthodologie de calcul de risque, les règles de logique floue 
et les résultats obtenus sont présentés. Afin de démontrer la fonctionnalité du système, des 
participants humains ont réalisé l’expérience en utilisant le iTUG conçu au chapitre 3 sur 




4.2 LA LOGIQUE FLOUE 
Le concept de logique floue initié par Zadeh Lotfi en 1965 [78] ou chaque proposition 
énoncée est susceptible d’être plus ou moins vrai et donc en même temps plus ou moins faux. La 
logique floue est donc une extension de la logique classique qui permet la modélisation des 
imperfections et des imprécisions des données, et se rapproche dans une certaine mesure au 
raisonnement humain. Le système qui en découle est non seulement tout aussi rigoureux que 
celui de la logique classique, mais surtout infiniment plus souple. L’introduction de la notion de 
degré dans la vérification d’une condition permet ainsi à une condition d’être dans un état autre 
que vrai ou faux.  
La logique floue est utilisée dans plusieurs domaines, notamment l’automatisme (freins 
ABS), la robotique (reconnaissance de formes), la circulation routière (feux rouges), le contrôle 
aérien (gestion du trafic aérien), et l’assurance (prévention des risques) [79]. Cette technique est 
basée sur des variables floues, qui représentent les paramètres mesurés. Dans notre cas, ces 
paramètres vont avoir plusieurs valeurs sur un intervalle de variation bien précis. L’approche par 
logique floue implique un certain nombre d’étapes. 
• Étape de fuzzification : Dans chacun de ces intervalles, on associe à la variable une 
probabilité d’appartenance à une de ses propres valeurs. La courbe obtenue s’appelle fonction 
d’appartenance. L’algorithme de logique floue se base sur ses fonctions d’appartenance pour 
reconnaître l’ordre de grandeur de chacun des paramètres [80]. 
• La deuxième étape c’est l’élaboration du moteur d’inférence qui consiste en la définition 
des règles d’inférence formulées sur un langage naturel. La sortie de l’algorithme représente 
l’évaluation du niveau de risque qui est exprimé comme faible, modéré ou élevé comme 
suggéré dans le TUG standard 
• Étape de défuzification : une fois la fuzzification complétée pour tous les paramètres, ces 
derniers sont combinés pour le calcul. Cette combinaison est effectuée grâce aux règles floues 
qui sont des règles fixées d’avance et basées sur des opérateurs logiques flous. La figure 25 
illustre un modèle d’une règle floue. 
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Figure 26 - Composition des règles de la logique floue 
Il existe plusieurs formulations mathématiques pour définir les différentes conjonctions 
utilisées dans ces règles. Il n’y en a pas une meilleure que l’autre. Tout dépend de la manière 
dont nous voulons définir les relations entre les différents paramètres. Grâce à ces formules, nous 
obtenons, en sortie, une fonction d’appartenance qui donne, pour chaque intervalle, des 
paramètres d’entrée et la probabilité d’appartenance de la sortie. Les procédures de 
défuzzification sont utilisées pour sélectionner une décision adéquate parmi celles considérées 
suffisantes en utilisant la sortie de la distribution des possibilités. 
Il s’agit alors d’obtenir une seule valeur de la sortie à partir de la fonction d’appartenance 
ou de la courbe de résultats, pour passer de l’ensemble flou issu de la compilation des 
conclusions à une décision unique. Dans ce cas, deux méthodes principales de défuzzification 
peuvent être citées : 
• La méthode du centre de gravité (COG) où la valeur choisie est l’abscisse du centre de 
gravité de la surface délimitée par la courbe résultat. Cette méthode est toujours utilisée en 
commande floue. 
• La deuxième est celle de la moyenne des maximums (MM) où la valeur choisie est égale 
à la moyenne des valeurs de sortie les plus vraisemblables. Cette méthode est plutôt utilisée 
lorsque nous voulons discriminer par exemple, une valeur de sortie comme en reconnaissance 
de forme [5]. 
Nous testerons ces deux méthodes pour définir la plus appropriée et la meilleure des deux. 
La bibliothèque utilisée pour mettre en œuvre la logique floue dans cette étude est la jFuzzyLogic 
qui est l’une des bibliothèques les plus complètes dans le langage JAVA. Les intervalles des 
fonctions d’appartenance ont été déterminés à partir de la moyenne des paramètres de marche sur 
le béton et leurs intervalles de tolérances correspondants [81]. 
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4.3 DÉVELOPPEMENT DE L’ALGORITHME DE LOGIQUE FLOUE 
La détection des phases de la marche nous permet de calculer les paramètres nécessaires 
pour le calcul du risque de chute. Nous avons utilisé pour les simulations, l’outil FuzzyTool de 
Matlab pour développer les règles et les distributions de chaque paramètre (temps de 
balancement du pied, durée d’appui du pied). Le calcul de risque a été testé avec des valeurs non 
mesurées pour vérifier si ce calcul donne des niveaux de risque évolutifs et logiques. Une fois la 
mise au point du calcul de risque validée, nous avons commencé à rechercher une manière de 
mettre l’algorithme en langage de programmation Java. L’objectif final étant de disposer d’une 
application mobile où tous les données et résultats seraient affichés et stockés dans une base de 
données accessible pour orienter et aider un diagnostic. 
 
La logique floue est la technique utilisée pour calculer le risque à partir des différentes 
mesures de paramètres de la marche. L’algorithme a été testé sur la plateforme de logique floue 
du logiciel Matlab (Fuzzy Control Toolbox), par la suite nous l’avons transféré sur Android avec 
l’aide de la bibliothèque jFuzzyLogic (programme en Java) pour mettre en œuvre une application 
de suivi. Les variabilités des paramètres de la marche, qui sont calculées par le premier 
algorithme, servent comme entrées pour l’algorithme de logique floue qui va estimer le risque en 
fonction des règles floues prédéfinies. Ces règles donnent le risque correspondant en se basant sur 
des fonctions d’appartenance pour reconnaitre l’ordre de grandeur de chacun des paramètres de la 
marche. Un exemple de règle floue est présenté ci-dessous : 
• RULE 2: IF ((stance_time_var IS low) AND (swing_time_var IS low)) AND 
(stride_length_var IS average) THEN risk IS low; 
• RULE 22: IF ((cadence IS average) AND (swing_time_var IS average)) AND 
(stride_length_var IS low) THEN risk IS low; 
• RULE 45: IF ((cadence IS very_fast) AND (swing_time_var IS high)) AND 
(stride_length_var IS high) THEN risk IS high; 
L’estimation du risque implique la dernière étape dans le processus de la logique floue 
notamment la défuzzification. Il existe une vingtaine de méthodes avec chacun des avantages et 
des inconvénients. Le choix de la méthode de défuzzification dépend de l’application et se base 
sur différents critères dont on peut citer : 
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Figure 27. Exemples de fonction d'appartenance 
• La disambiguation : Consiste au fait que la méthode doit toujours donner une valeur 
unique dans les mêmes circonstances et, 
• La facilité de compilation ou programmation. 
Les méthodes qu’on trouve disponibles dans le Fuzzy Control Toolbox : 
• La méthode du centre de gravité (COG) ; 
• La méthode de la moyenne des maximums (MM) et, 
• La méthode du bissecteur. 
Nous avons opté pour la méthode du centre de gravité (COG) qui est parmi les méthodes 
les plus utilisées et qui donne de meilleurs résultats avec une variabilité significative des niveaux 









Les intervalles d’appartenance ont été fixés à partir des moyennes normales de ces 
paramètres et des intervalles de tolérance correspondants. Les variabilités sont calculées en 
 62 
pourcentage par rapport à la moyenne des valeurs de chaque paramètre sur le béton (référence). 




 H (10) 
 Concernant le niveau de risque qui est la sortie de cet algorithme, nous avons fixé trois 
niveaux : faible, modéré et élevé [81]. Les données numériques brutes acquises à partir des 
capteurs sont traitées afin d’évaluer la variabilité des paramètres de la marche comme cela est 
suggéré dans [34]. Les intervalles de variation sont différents d’un paramètre à un autre. Ensuite, 
le nombre d’intervalles d’appartenance dépend de la largeur de la plage de variation ainsi que le 
poids du paramètre. Plus le nombre de paramètres et intervalles d’appartenance augmente, plus le 
nombre de règles floues augmente. Nous nous sommes basés surtout sur l’impact et l’effet de 
chaque paramètre sur la démarche de la personne. Cette variabilité représente l’entrée de 
l’algorithme de logique floue et spécifiquement sa première étape qui est la « fuzzification ». La 
« fuzzification » consiste à la traduction des données numériques reçues des capteurs en entrées 
floues. Le nombre d’entrées correspond aux entrées floues (les paramètres de marche mesurés 
dans notre cas), et qui correspondent aux facteurs de risque intrinsèques, en particulier lorsqu’un 
début de festination ou un enrayage cinétique se produit. 
 
Avec un ensemble de fonctions d’appartenances utilisées, comme le montre figure 26c avec 
l’exemple de la cadence des pas, les données quantitatives reçues de l’accéléromètre sont 
converties en variables linguistiques qualitatives. Par exemple, à partir d’une certaine variation 
du temps de balancement, l’algorithme est capable de savoir s’il est considéré comme variation 
faible ou élevée par rapport aux valeurs moyennes mesurées sur du béton. 
 
La deuxième étape consiste en l’élaboration du moteur d’inférence, soit en la définition des 
règles d’inférence. La sortie de l’algorithme représente l’évaluation du niveau de risque qui est 
exprimé comme : faible, modéré ou élevé tel que cela est suggéré dans le TUG standard.  
 
La troisième et dernière étape est la defuzzification qui transforme ces sorties en variables 
numériques. Les procédures de defuzzification sont utilisées pour sélectionner une décision 
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adéquate parmi celles considérées suffisantes en utilisant la sortie de la distribution des 
possibilités. Deux méthodes principales de defuzzification telle que la méthode du centre de 
gravité (COG) et celle de la moyenne des maximums (MM) ont été utilisées pour calculer le 
risque de chute. Après avoir testé la sortie des deux méthodes, la méthode (COG) a donné de 
meilleurs résultats tels que les niveaux du risque de chute peuvent être facilement différentiables 
sur les différents types de sol. Cette différentiation est très importante afin de donner à notre 
système une sensibilité suffisante. Les fonctions d’appartenance utilisées dans cette étude pour 
les variations des paramètres de la marche sont illustrées dans la figure 26. Les intervalles de ces 
fonctions ont été déterminés à partir de la moyenne des paramètres de marche sur le béton et leurs 
intervalles de tolérances correspondants [81].  
  
Figure 28 - Entrée et sortie du niveau de risque 
La variabilité de paramètres de la marche avait été utilisée pour l’algorithme de logique 
floue proposé pour lequel la sortie représente le niveau du risque de chute de chaque type de sol. 
Ce niveau peut varier entre 1 à 3 niveaux comme suggérés dans le TUG et comme le montre la 
figure 27. Le niveau 3 constitue le niveau de risque le plus élevé. La figure ci-dessous résume les 
étapes d’estimation du niveau de risque. 
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Figure 29 - Processus de calcul de la logique floue 
4.4 MÉTHODOLOGIE DE CALCUL DU RISQUE 
Tout le processus décrit plus haut a été répété avec chaque participant sur chaque type de 
sol, ce qui nous donne les estimations du risque représentées sur les figures suivantes (figure 28) : 
 
Figure 30 - Méthodologie de calcul de risque 
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Le risque sera calculé progressivement. En premier lieu, des niveaux de risque associés à 
chaque type de facteur sont calculés. Par la suite, nous calculons un niveau de risque global qui 
combine les autres niveaux associés à des coefficients d’influence ou de poids d’importance [82]. 
Cette combinaison est assurée par la matrice de poids qui sera défini à l’aide d’un algorithme 
d’optimisation. 
 
Il existe plusieurs techniques liées à l’intelligence artificielle comme l’apprentissage 
automatique (réseau de neurones), la métaeuristique (algorithmes génétiques), l’architecture 
cognitive, et la logique floue. Chacune de ces méthodes à des avantages et des inconvénients si 
nous les comparons aux autres, et elles performent mieux dans certaines applications que dans 
d’autres. Le choix de la logique floue, dans notre projet, est basé sur l’efficacité en premier lieu, 
car c’est une technique capable de mener à terme les objectifs fixés c’est à dire, de discriminer 
des risques de chute en temps réel basé sur des paramètres intrinsèques et extrinsèques à la 
marche. En deuxième lieu, la simplicité et la facilité de mise en œuvre dans un logiciel embarqué 
(micrologiciel) de cette méthode la différencient des autres. Ces avantages sont particulièrement 
importants dans ce projet puisque les calculs vont être effectués par le microcontrôleur qui a des 
capacités limitées en vitesse de calcul et en mémoire. De plus, avec les réseaux de neurones nous 
ne pouvons pas avoir un modèle pour le calcul du risque contrairement à la logique floue. 
  
Il apparait à travers ces résultats des figures 31 et 32 que le niveau de risque varie de façon 
proportionnelle aux paramètres de la démarche, en dépit de la variabilité individuelle. Le risque 
global demeure proportionnel, car ce dernier prend en compte chacune des variabilités affectées 
du degré d’influence correspondant. Vu le nombre limité de paramètres, un même degré 
Figure 31. Exemple de variabilité chez un 
participant (I)  
Figure 32. Niveau de risque du 
participant (I) 
 66 
d’influence a été attribué par notre algorithme à tous les paramètres. Les figures 31 et 32 
suivantes montrent les niveaux de risque évalués pour le premier participant de l’étude. 
 
Nous voyons que pour ce participant, et en se basant sur ses résultats affichés ci-dessus, le 
niveau du risque varie proportionnellement aux variabilités des paramètres de la démarche. 
Même si nous remarquons une différence entre les variabilités de chacun des paramètres, le 
risque global reste proportionnel, car ce dernier prend en compte chacune des variabilités avec le 
degré d’influence correspondant. Dans notre cas actuel, vu le nombre limité de paramètres, nous 
avons donné le même degré d’influence à tous les paramètres utilisés par notre algorithme. Les 
figures 34 (a, b, c et d) montrent les niveaux du risque pour tous nos participants sur le même 
type de sol afin de vérifier si on obtient des résultats semblables pour les différentes personnes 
avec leurs différentes façons de marcher : 
D’après les résultats ci-dessus, nous pouvons classifier les types de sols en fonction du 
niveau de risque : les sols durs (béton, tapis, parquet) ont un niveau de risque similaire, ce qui 
peut être expliqué par le fait qu’ils sont peu déformables par rapport à la rigidité de la semelle de 
la chaussure. Par conséquent, la rigidité totale de la semelle combinée au sol modifie peu ou pas 
la démarche de la personne qui marche dessus ; contrairement aux sols déformables (roche, sable) 
  
  
Figure 33 - Niveau de risque sur les différents types de sols 
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qui affectent la démarche et augmentent considérablement le niveau de risque. Les résultats nous 
montrent clairement que pour tous les participants, le risque est plus élevé sur le sable et la roche 
que sur le reste des types de sols. 
 
Ces résultats n’empêchent pas que notre système soit sollicité à plusieurs sources d’erreurs 
dans notre protocole expérimental ; la principale source d’erreur est le dispositif de mesure lui-
même, car même si sa conception mécanique a été complétée et qu’il répond à plusieurs 
contraintes, il y avait de grandes différences de tailles et de formes de chaussures chez les 
participants qui réduisent la capacité de fixation et donc a tendance à se déplacer. Ce problème 
donne des mesures d’accélération erronées et donc occasionne une variation inadéquate des 
paramètres de la marche ainsi qu’un risque de chute estimé biaisé. Cette source d’erreur engendre 
une deuxième qui est l’algorithme lui-même. Ce dernier trouve plus de difficulté à extraire les 
paramètres quand le signal d’accélération n’est pas stable et contient beaucoup de bruit. Il peut 
toujours être optimisé, mais il fonctionne très bien quand on obtient un bon signal du capteur. 
 
Figure 34 - Niveau de risque par rapport au béton 
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Dans cette étude, nous avons volontairement utilisé des types de sols afin de modifier 
certains paramètres extrinsèques. La sensibilité de notre système est ainsi validée par des 
variations des paramètres de la marche. De plus, les données rapportées par cette étude 
confirment l’importance du sol comme facteur extrinsèque pour le calcul du risque de chute. Il 
apparait à la lumière de ces résultats que les types de sol peuvent être classés en fonction du 
niveau de risque de chute.  
 
Les sols durs représentés par le béton et le plancher de bois ont un niveau de risque 
similaire, expliqué par leur rigidité qui ne déforme pas la marche. Dans notre étude, le béton a été 
validé comme étant la référence absolue pour les autres types de sols comme nous le montre la 
figure 33. En revanche les sols déformables comme la roche et le sable ont un impact 
considérable sur le niveau de risque de chute.  
 
4.5 CONCLUSION 
 Cette étude a été consacrée premièrement à analyser et comprendre le mécanisme de 
la marche humaine ainsi que tout paramètre jouant un rôle direct ou indirect dans le maintien de 
l’équilibre. Ensuite, nous nous sommes intéressés aux différents paramètres intrinsèques de la 
marche humaine afin de détecter toutes les irrégularités qui pourraient nous informer sur un 
risque possible.  
 
Ce chapitre a clairement démontré que notre système est en mesure de différentier les 
différents types de sol. En effet, cette étape très importante à démontrer que le système est 
suffisamment sensible (précis avec une résolution adéquate) pour être utilisé avec des tests 
cliniques. Ainsi, il a été possible de calculer un risque de chute. Ces travaux ont donc permis la 
réalisation d'un premier prototype fonctionnel qui pourra être utilisé afin d'évaluer des 








 La perte progressive du tonus postural génère chez les personnes âgées une démarche 
irrégulière engendrant une augmentation considérable du nombre de chutes [83]. Ce risque est 
également présent en permanence chez toute personne avec des troubles de la marche en 
particulier celles souffrant de pathologies neurologiques comme les Ataxies ou la maladie de 
Parkinson. Plusieurs facteurs intrinsèques et extrinsèques ont un retentissement direct sur le 
niveau de risque de chute. Le sol fait partie intégrante du processus de la marche et constitue 
donc un réel facteur de risque de chute. L’approche menée dans cette étude, à l’instar de la 
plupart des autres travaux, consistait non pas à prendre en charge les chuteurs, mais à intervenir 
en amont en prévenant les chutes, pour en diminuer la fréquence et idéalement les éliminer. Nous 
nous sommes donc fixé comme objectif de concevoir un dispositif portable pour l’évaluation du 
risque de chute pendant la marche. Ces travaux de recherche ont donc porté essentiellement sur la 
conception du système et de la validation de sa sensibilité pour le calcul d’un risque de chute. 
 
Nous sommes arrivés au terme de ce projet, à proposer, un nouveau dispositif à faible coût 
pour évaluer le risque de chute dans un test TUG instrumenté. Ce dispositif pourrait être utilisé 
facilement par les personnes âgées ou atteintes de pathologies telles que les parkinsoniens. Afin 
de valider la sensibilité du dispositif lors de la mesure d’une variation dans les paramètres de la 
marche, nous avons également exploré l’effet de cinq types de sols sur les performances des 
participants durant ce test clinique. Les données obtenues confirment l’importance du type de sol 
dans la variabilité du niveau de risque et justifient la nécessité de prendre en considération nos 
paramètres présentés dans ces travaux de recherche. Par ailleurs, il apparait à travers nos résultats 
que la logique floue constitue un bon choix d’algorithme, car elle permet, par l’utilisation des 
mesures quantitatives des paramètres intrinsèques de la marche, d’évaluer le niveau de risque de 
chute. 
 
Notre système semble donner suffisamment de résultats pour continuer des évaluations 
avec des personnes âgées et des personnes atteintes d’une maladie comme l’Ataxie ou le 
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Parkinson. Ces résultats pourraient éventuellement être améliorés si le circuit électronique 
contenait d’autres capteurs afin d’extraire plus de grandeurs physiques, et donc plus de 
paramètres affectant la démarche. Nous proposons pour améliorer la qualité du signal 
d’accélération une conception inspirée des supports de fixation de GPS ou téléphones portables 
dans les véhicules. Ces mécanismes confèrent au dispositif une capacité d’adaptation en fonction 
de la forme et grandeur de la chaussure. Il est toutefois important de rappeler l’intérêt du transfert 
d’une telle expérimentation à une population vulnérable (personnes âgées ou atteintes de la 
maladie de parkinson) pour tester le dispositif et pouvoir l’appliquer de manière adéquate afin 
d’identifier et d’anticiper les chutes. 
 
L’objectif final de notre travail consiste d’abord à calculer un risque de chute quand la 
personne marche, et ce, en proposant un nouveau système à faible coût pour évaluer le risque de 
chute dans un TUG instrumenté. Ce dispositif contient différents capteurs qui permettent de 
mesurer les paramètres de la marche. En plus de considérer l’effet de quatre types de sols sur les 
performances des participants durant ce test clinique. Nos résultats montrent que la logique floue 
permet d’évaluer le niveau du risque de chute par l’utilisation des mesures quantitatives des 
paramètres intrinsèques de la marche. De plus, un étalonnage de la logique floue sur le béton doit 
être effectué dans un environnement contrôlé afin d’améliorer le calcul des niveaux de risque. Ce 
travail de recherche a ensuite suggéré le matériel et le protocole expérimental nécessaires afin 
d’effectuer un étalonnage pour chaque personne dans un environnement clinique. 
 
Le système représente un service à très grande valeur ajoutée, car les personnes âgées 
passent leur temps seuls et sans surveillance. Les conséquences d’une chute sont généralement 




La continuité de ce projet de recherche pourrait s’intéresser au développement d’une 
application mobile pour exploiter les résultats de l’algorithme de calcul du risque. D’ailleurs, 
l’équipe de recherche a déjà présenté un dossier médical électronique sur Android pour analyser 
les données liées aux médicaments et aux habitudes de vie. Cependant, le lien avec notre système 
est une étape supplémentaire qui n’a pas été effectuée. Un des grands défis demeure l’autonomie 
du système considérant son alimentation électrique et le développement d’un micrologiciel 
indépendant d’un système d’exploitation comme Android. De plus, faire suite au niveau de risque 
en essayant d’avertir la personne d’une façon ou d’une autre pour l’aide à démarrer un cycle de 
marche différent, comme le propose la kinésie paradoxale, afin de réduire le risque. Il s’agit d’un 
autre projet de recherche qui devrait étudier la méthode la plus efficace pour avertir la personne 
cependant cela implique des méthodes cognitives élaborées et complexes. 
 
Après étalonnage, notre dispositif portable peut être utilisé dans les activités de la vie 
quotidienne, pour la surveillance du risque de chute, tout en considérant plusieurs paramètres 
comme : l’effet des médicaments (type et dose) et la progression des maladies comme le 
Parkinson et Ataxie. Toutes ces informations venant de notre dispositif pourraient être soumises à 
un dossier médical électronique pour l’aide au diagnostic. Ce travail a ensuite permis de suggérer 
pour un environnement clinique, tout le matériel nécessaire pour effectuer un étalonnage 
personnalisé. 
 
De nos jours, avec l’utilisation quotidienne et généralisée des appareils intelligents 
connectés, nous voyons de plus en plus de dispositifs technologiques portables afin de rendre 
notre vie de tous les jours plus simple, moins stressante et surtout sécuritaire. Dans cette même 
optique, notre projet de recherche vise à réduire les dommages liés aux chutes chez les personnes 
âgées ou les personnes atteintes d’une maladie neurodégénérative, et ce, en leur offrant un 
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ANNEXE A  
LES GRILLES DES TESTS MÉDICAUX  























ANNEXE C  
RÈGLES DE LOGIQUE FLOUE 
 
  
Température Humidité Angle Temps de marche Niveau de risque
average and average and plan and short so low risk
cold and average and plan and short so low risk
hot and average and plan and short so low risk
average and low and plan and short so low risk
average and high and plan and short so low risk
average and average and descent and short so low risk
average and average and incline and short so low risk
average and average and plan and average so low risk
average and average and plan and long so low risk
average and average and plan and short so low risk
very cold and average and plan and short so average risk
very cold and high and plan and short so average risk
very cold and average and plan and average so average risk
very cold and average and plan and short so average risk
very hot and average and plan and short so average risk
very hot and low and plan and short so average risk
very hot and average and descent and short so average risk
very hot and average and incline and short so average risk
very hot and average and plan and short so average risk
very hot and average and plan and short so average risk
average and high and plan and long so average risk
average and high and plan and average so average risk
average and high and plan and average so average risk
average and high and plan and long so average risk
average and low and plan and long so average risk
average and low and plan and average so average risk
average and low and plan and average so average risk
average and low and plan and long so average risk
average and low and descent and long so average risk
average and low and incline and long so average risk
average and low and incline and average so average risk
average and low and descent and average so average risk
average and low and descent and average so average risk
average and low and incline and average so average risk
average and high and incline and average so average risk
average and high and descent and average so average risk
average and high and descent and long so average risk
average and high and incline and average so average risk
average and high and incline and average so average risk
average and high and descent and average so average risk
average and high and descent and short so average risk
average and high and incline and short so average risk
cold and low and descent and average so high risk











Cadence Stride length variability Swing variability Niveau de risque
very slow and low and low so high risk
very slow and low and average so high risk
very slow and low and high so high risk
very slow and average and low so high risk
very slow and average and average so average risk
very slow and average and high so high risk
very slow and high and low so high risk
very slow and high and average so high risk
very slow and high and high so high risk
slow and low and low so high risk
slow and low and average so average risk
slow and low and high so high risk
slow and average and low so average risk
slow and average and average so low risk
slow and average and high so average risk
slow and high and low so high risk
slow and high and average so average risk
slow and high and high so high risk
average and low and low so average risk
average and low and average so low risk
average and low and high so average risk
average and average and low so low risk
average and average and average so low risk
average and average and high so low risk
average and high and low so average risk
average and high and average so low risk
average and high and high so average risk
fast and low and low so high risk
fast and low and average so average risk
fast and low and high so high risk
fast and average and low so average risk
fast and average and average so low risk
fast and average and high so average risk
fast and high and low so high risk
fast and high and average so average risk
fast and high and high so high risk
very fast and low and low so high risk
very fast and low and average so high risk
very fast and low and high so high risk
very fast and average and low so high risk
very fast and average and average so average risk
very fast and average and high so high risk
very fast and high and low so high risk
very fast and high and average so high risk
very fast and high and high so high risk
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ANNEXE E  
APPROBATION D’ÉTHIQUE 
